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Anziehbare Robotersysteme bzw. Exoskelette können als zukunftsweisende
Technologie einen entscheidenden Beitrag zur Vermeidung von berufsbeding-
ten Schädigungen des Muskel-Skelett-Systems und für eine Verbesserung
der Rehabilitation leisten. Im Bereich der Rehabilitation werden Exoskelette
bereits eingesetzt, um beispielsweise die Bewegungstherapie nach Schlag-
anfällen effektiver durchzuführen. Weiterhin können Exoskelette gelähmten
Personen die Fortbewegung erleichtern und ihre Lebensqualität erhöhen, also
verlorengegangene Fähigkeiten substituieren. In diesen beiden Anwendungen
haben Exoskelette auch dann einen hohen Nutzen, wenn der Tragekomfort
gering ist oder beispielsweise Gehhilfen verwendet werden müssen, um sich
mit dem System fortzubewegen. Gelähmte Benutzer können mit den Syste-
men ohne fremde Hilfe stehen und gehen, in der Rehabilitation ermöglichen
diese Systeme ein wiederholgenaues Aufprägen von Gelenkwinkeltrajekto-
rien. Nachdem sich die Entwicklung von Exoskeletten anfänglich auf diese
beiden Bereiche konzentriert hat werden aktuell zunehmend Konzepte ent-
wickelt, um gesunde Menschen bei körperlich anspruchsvollen Arbeiten zu
unterstützen, beziehungsweise deren Fähigkeiten allgemein zu augmentieren.
Häufig treten durch eine dauerhaft hohe Belastung oder falsche Körperhal-
tung bei solchen Tätigkeiten Verletzungen am Muskel-Skelett-System auf,
die zum einen die Lebensqualität des Betroffenen verringern und gleichzei-
tig Kosten für das Gesundheitssystem verursachen (Bigos u. a. 1986). Dies
betrifft vor allem Tätigkeiten, die in engen Umgebungen ausgeführt werden
oder bei denen sich der Arbeitsablauf häufig verändert. Im Gegensatz zu
den Exoskeletten aus dem Gesundheitsbereich spielt der Tragekomfort bei
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augmentierenden Exoskeletten eine zentrale Rolle, da diese z. B. über einen
ganzen Arbeitstag hinweg genutzt werden.
(a) Substitution (b) Rehabilitation (c) Augmentation
Abbildung 1.1: Einsatzbereiche von Exoskeletten. a) REX Exoskeleton zur Substitution verloren-
gegangener Fähigkeiten (© 2017 IEEE). b) Das zur Rehabilitation eingesetzte
Lokomat (© 2005 IEEE). c) Exoskelett zur Unterstützung von Werftarbeitern
der Firma Daewoo (© 2014 Daewoo).
In einem für den Artikel Exoskeletons Today (Shein 2019) geführten Inter-
view mit Hermano Igo Krebs, einem renommierten Professor am Massachu-
setts Institute of Technology (MIT) mit langjähriger Erfahrung im Bereich
Exoskelette, fasst dieser den derzeitigen Stand der Forschung und gleichzeitig
auch die Anforderung an Exoskelette in einem Satz zusammen:
„Ultimatively, you want to devise something transparent that
will help move you and assist you but won’t hold you back. But
we’re not there yet.“
Bestenfalls wird das Exoskelett also erst dann vom Benutzer wahrgenommen,
wenn es unterstützende Drehmomente auf die Gelenkachsen des Benutzers
aufprägt und gleichzeitig den Benutzer in keinster Weise in seinen Fähig-
keiten einschränkt. Um diese Anforderungen zu erfüllen, benötigt solch ein
System zwei grundlegende Eigenschaften: Eine mechanische Struktur, die
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kinematisch kompatibel zum menschlichen Körper ist, die also die korrespon-
dierenden Gelenkachsen von Mensch und Exoskelett während des Betriebs
aufeinander ausrichtet und ein Regelungsschema, das den aktuellen Bewe-
gungszustand bzw. die Bewegungsintention des Benutzers erkennt, und sich
auf verändernde Situationen bzw. Bewegungstypen adaptiert.
Ausrichtungsfehler zwischen den korrespondierenden Mensch-Exoskelett-
Achsen führen zu Relativbewegungen des Exoskeletts zum menschlichen
Bein, wodurch Scher- und Druckkräfte an der Mensch-Roboter-Schnittstelle
induziert werden. Dies führt zu einem unkomfortablen Trageverhalten und
verhindert das exakte Übertragen von Drehmomenten auf die jeweilige
Gelenkachse. Die hohe Komplexität der menschlichen Gelenke und die große
Interindividualität der Benutzer machen dieses Problem zum Gegenstand
aktueller Forschung. Zudem existiert bisher keine einheitliche Methode, um
die kinematische Kompatibilität eines Gelenkmechanismus in Experimenten
zu bestimmen. Faktoren, wie der anatomische Aufbau des Benutzers oder
die Verformung des sich unter der Haut befindenden Weichgewebes können
nur bedingt in einer Simulation abgebildet werden, so dass eine experimen-
telle Evaluation zur abschließenden Beurteilung eines Gelenkmechanismus
erforderlich ist. Des Weiteren müssen augmentierende Exoskelette über eine
intuitive Steuerung mittels einer schnell zu kalibrierenden, gegen äußere
Umwelteinflüsse robusten, über der Kleidung angebrachten Schnittstelle
verfügen. Aktuell basiert die Regelung von augmentierenden Exoskeletten
häufig auf elektromyographischen Messungen, um die Muskelaktivierung
des Benutzers zu erfassen und daraus Rückschlüsse auf die an den Drehach-
sen wirkenden Drehmomenten zu ziehen. Diese Sensormodalität erbringt
eine hohe Klassifikationsgenauigkeit, erfüllt allerdings die gerade erwähnten
Anforderungen nicht.
Die Entwicklung eines kinematisch kompatiblen Exoskeletts für die unteren
Extremitäten, sowie die Klassifikation des aktuellen Bewegungszustands über
am Exoskelett angebrachte Sensoren sind derzeit offene Forschungsfragen.
3
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1.1 Zielsetzung und Beiträge der Arbeit
Das Ziel der vorliegenden Dissertation besteht in der Entwicklung von
Gelenkmechanismen für Exoskelette der unteren Extremitäten, die über eine
gute kinematische Kompatibilität verfügen. Diese müssen in ein zweibeini-
ges Exoskelett integriert und mit Hilfe einer geeigneten Schnittstelle zum
Benutzer evaluiert werden. In Kombination mit Sensorik zur Gelenkwinkel-
oder Lagemessung soll diese Schnittstelle ebenfalls dazu genutzt werden,
den aktuellen Bewegungszustand des Benutzers zu klassifizieren und diese
Information im Regelungsentwurf zu berücksichtigen.
Das als Grundlage für die Arbeit entwickelte KIT-EXO-1 dient dazu, erste
Erkenntnisse in Bezug auf Anforderungen an Gelenkmechanismen, die Aktu-
ierung, die Schnittstelle zum Menschen und die Regelung zu sammeln und
neue Entwicklungen in kurzer Zeit zu testen. Die Konstruktion verfügt über
jeweils ein aktuiertes Drehgelenk für das Fuß- und Kniegelenk, die durch
Aluminiumrahmen miteinander verbunden und durch orthetische Riemen
am Ober- bzw. Unterschenkel, sowie einen Sportschuh am Fuß des Benut-
zers fixiert sind. Darauf aufbauend gliedert sich die Arbeit in drei Teile:
Die Konstruktion neuer Gelenkmechanismen, deren experimentelle Evalu-
ierung über Interaktionskräfte zwischen Mensch und Exoskelett sowie eine
Bewegungsklassifikation über eine multimodale Sensoranordnung.
Entwicklung von kinematisch kompatiblen Gelenkmechanismen für
die Gelenke der unteren Extremitäten Der erste Teil der Dissertation
beschäftigt sich mit der Entwicklung eines zweibeinigen Exoskeletts für die
unteren Extremitäten, welches über drei kinematisch kompatible Gelenk-
mechanismen verfügt. Die Mechanismen müssen deshalb kompakt und mit
möglichst wenigen Aktuatoren pro Gelenk zu aktuieren sein, gleichzeitig aber
auch möglichst alle Bewegungsfreiheitsgerade der menschlichen Gelenke
und die interindividuellen Unterschiede im muskuloskelettalen Aufbau abbil-
den. Grundlage für die Entwicklung ist die Anatomie und Biomechanik
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der menschlichen Gelenke und deren kinematische Ersatzmodelle aus der
Literatur. Aus ihnen können sowohl die Anzahl der benötigten Bewegungs-
freiheitsgerade und die Veränderungen des Momentandrehpunkts während
der Bewegung abgeleitet, als auch Simulationsmodelle für die Evaluierung
der entwickelten Exoskelettmechanismen erstellt werden. Da der für all-
täglich ausgeführte Bewegungen benötigte Bewegungsraum der Gelenke
geringer ist als das anatomisch mögliche Maximum, wurden 828 Bewegun-
gen aus der KIT Whole-Body Human Motion Database analysiert und daraus
Anforderungen an den Bewegungsraum der Exoskelettgelenke definiert.
Die Entwicklung der drei Gelenkmechanismen erfolgt nach demselben Ent-
wicklungsprozess. Hierbei wird der Entwurf für den Gelenkmechanismus
zunächst in einer kinematischen Simulation an ein anatomisch korrektes
Modell des menschlichen Gelenks gekoppelt, um dessen Funktionalität zu
überprüfen. Zudem ist es möglich, einen Vergleich mit aus der Literatur
bekannten Gelenkmechanismen durchzuführen. Weiterhin ermöglicht die
Simulation im dritten Schritt eine Optimierung von verschiedenen Gelenkpa-
rametern, um die kinematische Kompatibilität zu steigern oder den Mecha-
nismus auf benutzerspezifische Parameter anzupassen. Sind die Ergebnisse
zufriedenstellend, erfolgt der Aufbau eines Prototyps und die experimentelle
Evaluierung. Diese Vorgehensweise ermöglicht eine effiziente Entwicklung
von Gelenkmechanismen, die die konkurrierenden Anforderungen bestmög-
lich erfüllen.
Die kinematische Kette des Hüftgelenks besteht aus fünf Dreh-, drei Schub-
und einem Kugelgelenk Diese Anordnung soll Ausrichtungsfehler zwischen
Mensch und Exoskelett automatisch ausgleichen, auch wenn sich der anato-
mische Aufbau des Benutzers (z. B. die Beckenbreite) verändert. Für die am
höchsten belasteten Bewegungsfreiheitsgrade (Flexion/Extension, Abduk-
tion/Adduktion), sind Aktoren mit einer maximalen Leistung von 200 W vor-
gesehen. Sie kompensieren die dort auftretenden Drehmomente einer 79 kg
schweren Person zu 50 %. Eine erste Evaluation der kinematischen Kom-
patibilität des Hüftmechanismus in der Simulation, ergibt eine vollständige
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Ausrichtung der korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen. Werden
ein oder mehrere Gelenke in der Simulation deaktiviert, führt dies zu Aus-
richtungsfehlern.
Ein kondyläres Oberflächengelenk bildet sowohl das Knie- als auch das
Fußgelenk des menschlichen Körpers und erlaubt Rotationen um alle drei
Raumachsen bei gleichzeitiger Translation des Gelenkrotationszentrums in
allen drei Raumrichtungen. Begrenzt werden diese Bewegungen durch den
Band- und Sehnenapparat, allerdings treten bei den meisten Bewegungen
wie dem Vorwärtslaufen sowohl Rotationen als auch Translationen auf. Ein
kinematisch kompatibles Exoskelettgelenk sollte aus diesem Grund ebenfalls
Rotationen um alle Raumachsen und Translationen in alle Raumrichtungen
zulassen. Nach menschlichem Vorbild wurden die Exoskelettgelenke für das
Knie- und Fußgelenk als Wälzkontaktgelenke (Rolling Contact Joints) reali-
siert, und deren Form in Simulation mit dem Pattern Search Algorithmus so
optimiert, dass Ausrichtungsfehler bei Laufbewegungen minimiert werden.
Diese zum menschlichen Körper kinematisch äquivalente Gelenkanordnung
benötigt im Vergleich zu bereits bestehenden Mechanismen einen geringen
Bauraum, kann dabei aber hohe Drehmomente übertragen und bildet Ver-
schiebungen des Gelenkrotationszentrums ab. Das Ergebnis des ersten Teils
bildet ein zweibeiniges Exoskelett, welches die Gelenkmechanismen inte-
griert, die Einstellung auf Segmentlängen von 5–95 Perzentil der deutschen
Bevölkerung erlaubt und an benutzerspezifische Körpermaße anpassbar ist.
Metrik zur Bestimmung der kinematischen Kompatibilität Nachdem
im ersten Teil der Dissertation eine Evaluierung der entwickelten Exoske-
lettmechanismen in Simulation stattgefunden hat, sollen diese Ergebnisse
im zweiten Teil experimentell überprüft werden. Die genaue Erfassung der
Position des Gelenkrotationszentrums der menschlichen Gelenke, z. B. über
optische Systeme zur Bewegungserfassung ist nach heutigem Stand der For-
schung nur mit sehr großem Aufwand, beispielsweise über an den Knochen
angebrachten Marker möglich. Auf der Haut angebrachte Marker unterliegen
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während der Bewegung durch die Verformung des darunterliegenden Weich-
gewebes großen Verschiebungen. Um dieses Problem zu umgehen, wird im
Rahmen der Arbeit der Ansatz untersucht, die kinematische Kompatibilität
über die Interaktionskräfte zwischen der menschlichen Gliedmaße und dem
Exoskelett zu bestimmen. Wie bereits erwähnt, führen Ausrichtungsfehler der
Rotationsachsen zu erhöhten Scher- und Druckkräften auf der Haut des Trä-
gers, die über Kraftsensoren an der Schnittstelle zum Exoskelett. gemessen
werden können.
Um Aussagen über die kinematische Kompatibilität zu treffen, wird deshalb
eine Metrik definiert, die über die gemessenen Scher- und Druckkräfte einen
Vergleich zwischen verschiedenen mechanischen Konfigurationen erlaubt.
Da sowohl die während einer Bewegung auftretende maximale Druckkraft
als auch der zeitliche Verlauf der Kräfte entscheidend für den Tragekom-
fort eines Exoskeletts sind, besteht die Metrik aus zwei Teilen. Im ersten
Teil, wird das Verhältnis von maximal gemessener Kraft und dem Pressure
Pain Threshold gebildet. Der zweite Teil berechnet sich aus dem Verhältnis
des Integrals der Scherkräfte zum Integral der Druckkraft. Das hierzu im
Exoskelett integrierte Sensorsystem besteht aus über den Umfang des jewei-
ligen Beinsegments verteilten 3D-Kraftsensoren, mit denen die Kraftverläufe
während der Bewegung gemessen werden können. Wie in der Simulation
ist es bei den Experimenten ebenfalls möglich einzelne Gelenke zu sperren
bzw. durch andere Gelenktypen zu ersetzen, um die mechanische Konfigura-
tion des Exoskeletts zu verändern. In Experimenten führten sechs Probanden
sechs verschiedene Bewegungstypen aus wobei die durch die Bewegung indu-
zierten Interaktionskräfte und Gelenkwinkel gemessen wurden. Insgesamt
verringern sich durch die vorgeschlagenen Gelenkmechanismen die maximal
und durchschnittlich auftretenden Interaktionskräfte bei allen untersuchten
Bewegungstypen.
Bewegungsklassifikation basierend auf Kraft- und Inertialsensoren
Der dritte Teil der Arbeit untersucht die Eignung des vorher beschriebenen
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kraftbasierten Sensorsystems für die Klassifikation des aktuellen Bewegungs-
zustands des Benutzers. Zur Klassifikation werden Hidden Markov Modelle
(HMM) verwendet, da sie unter anderem eine gewisse Invarianz gegenüber
zeitlichen Skalierungen (z. B. verschiedenen Ganggeschwindigkeiten) auf-
weisen und zudem eine Prädiktion zukünftiger Sensorwerte erlauben. Als
Eingangsdaten dienen die Daten von 3D-Kraft- und Lagesensoren, wobei ein
HMM pro Bewegungstyp trainiert und eine unbekannte Sequenz demjenigen
HMM zugeordnet wird, für das sich die höchste Log-Likelihood unter diesem
HMM ergibt.
Die Adaption der Regelung muss während des Betriebs erfolgen, was dement-
sprechend auch eine Online-Bewegungsklassifikation notwendig macht. Die
Sensordaten werden deshalb in sich überlappende gleitende Fenster, also
Sequenzen mit einer festen Länge, unterteilt und jedes Fenster einzeln klassi-
fiziert. Einer Studie mit zehn Probanden, die jeweils 13 verschiedene Bewe-
gungen ausführten, dient dazu die für das Training der HMMs benötigten
Daten aufzunehmen wobei der gesamte Datensatz aus 1300 Bewegungs-
aufnahmen besteht. Zur Validierung wurden die HMMs mit verschiedenen
Sensorkombinationen, Fenstergrößen, Zuständen und Kombinationen aus
Bewegungstypen trainiert und in einer fünffach stratifizierten Kreuzvalidie-
rung mit den Daten von allen Probanden getestet. Über eine Leave One
Out Validierung wurde zudem ermittelt, wie gut die Methode auf Daten von
unbekannten Probanden generalisiert.
1.2 Aufbau und Struktur der Arbeit
Die vorliegende Dissertation umfasst sechs Kapitel, die den derzeitigen Stand
der Forschung, die Beiträge der Arbeit und die dafür benötigten Grundlagen
darstellen. Im Einzelnen gliedert sich die Arbeit wie folgt:
Kapitel 2 befasst sich mit den Grundlagen, die später für die Entwicklung
von Gelenkmechanismen, deren Evaluation und der Bewegungsklassifika-
tion benötigt werden. Neben dem anatomischen Aufbau der menschlichen
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Gelenke und der Kinetik während eines Doppelschritts gibt das Kapitel einen
Überblick über die verschiedenen Arten von Ausrichtungsfehlern und den
kinematischen Aufbau von Exoskeletten. Zudem wird der derzeitige Stand
der Forschung von Gelenkmechanismen und im Bereich der Regelung für
Exoskelette dargestellt.
Kapitel 3 stellt die Anforderungen an die Gelenkmechanismen, sowie die
Bewegungsklassifikation dar. Diese ergeben sich größtenteils aus den zuvor
vorgestellten Grundlagen aus der Norm DIN 33402, die die Körpermaße der
deutschen Bevölkerung darstellt und über eine Analyse von Bewegungen aus
der KIT Whole Body Human Motion Database.
Kapitel 4 beschreibt die Entwicklung der Gelenkmechanismen für das
Hüft-, Knie- und Sprunggelenk. Ausgehend von einer Beschreibung der
kinematischen Kette des jeweiligen Gelenks wird ihre Evaluierung und
Optimierung in der kinematischen Simulation dargestellt und die techni-
sche Umsetzung beschrieben. Folgend wird die Metrik zur experimentellen
Evaluation eingeführt und die Ergebnisse der Experimente dargestellt. Eine
Beschreibung der Konstruktion des zweibeinigen Exoskeletts, in das die
Gelenkmechanismen integriert sind, schließt das Kapitel ab.
Kapitel 5 behandelt die Klassifikation von verschiedenen Bewegungstypen,
die ein Benutzer mit dem Exoskelett ausführt. Einleitend wird ein Regelungs-
entwurf basierend auf einem heuristischen regelbasierten Klassifikator für
das KIT-EXO-1 beschrieben und ein kurzer Überblick über Hidden Markov
Modelle gegeben. Die für das Training der HMMs benötigten Bewegungsauf-
nahmen mit einem passiven Exoskelett sowie der Ablauf der Klassifikation
stellen den zweiten Abschnitt des Kapitels dar. Abschließend werden die
Klassifikationsergebnisse mit verschiedenen Sensormodalitäten, Fenstergrö-
ßen und Probanden beschrieben.
Kapitel 6 fasst die wissenschaftlichen Beiträge der Arbeit zusammen und




2 Grundlagen und Stand der Technik
Exoskelette verlaufen als Klasse von anziehbaren Robotersystemen parallel
zum menschlichen Körper und sind über die Mensch-Roboter-Schnittstelle
(MRS) direkt mit diesem gekoppelt. Der komplexe anatomische Aufbau des
Körpers sowie die Tatsache, dass das Exoskelett direkt mit dem Benutzer
verbunden ist und dabei Kräfte auf die menschlichen Gelenke übertragen
werden, führen zu konkurrierenden Anforderungen an die Konstruktion
sowie die Regelung von Exoskeletten. Derzeit wird deshalb intensiv an der
Entwicklung von Gelenkmechanismen, elastischen Aktuatoren, Mensch-
Roboter-Schnittstellen (MRS), Sensorsystemen, Regelungsstrategien, Ener-
giespeichern oder Simulationen für Exoskelette geforscht. Das Ziel dieser
Arbeit ist die Entwicklung von kinematisch kompatiblen Gelenkmechanis-
men für augmentierende Exoskelette sowie die Klassifikation des aktuellen
Bewegungszustands des Benutzers. Diese Systeme stellen im Bereich der
Exoskelette die Klasse dar, die die höchsten Anforderungen an die Gelenkme-
chanismen und die Regelung besitzen, um von Nutzen zu sein. Der aktuelle
Stand der Forschung wird deshalb folgend für diese beiden Themengebiete
genauer erläutert und für die spätere Entwicklung der Gelenkmechanismen
wichtige Arbeiten beispielhaft beschrieben.
Grundlage für die Entwicklung ist die Kenntnis über den anatomischen
Aufbau der menschlichen Gelenke und die Kinematik sowie die Kinetik
während der Gelenkbewegung bzw. bei verschiedenen im Alltag auftreten-
den Bewegungstypen. Weiterhin beschäftigt sich dieses Kapitel mit einer
Betrachtung der verschiedenen Typen von Ausrichtungsfehlern, die bei der
Kopplung von zwei kinematischen Ketten auftreten können. Ausgehend
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davon sollen verschiedene Möglichkeiten des kinematischen Aufbaus von
Exoskelettsystemen aufgezeigt und grundlegende Prinzipien zur Verringe-
rung von Ausrichtungsfehlern diskutiert werden. Es folgt eine Betrachtung
von Gelenkmechanismen, die explizit zur Erhöhung der kinematischen Kom-
patibilität entwickelt wurden, sowie Arbeiten zur Evaluierung und Regelung
von Exoskeletten. Der Fokus liegt dabei auf Arbeiten, die den aktuellen
Bewegungszustand erkennen und darauf, wie aus dieser Klassifikation ein
Zustand des Exoskeletts bestimmt wird.
2.1 Anatomie und Biomechanik
der unteren Extremitäten
Dieser Abschnitt führt zunächst die Bezeichnungen für die anatomischen Ebe-
nen und Richtungen ein, beschreibt den Ablauf des physiologischen Gangs
und gibt einen Überblick über die Anatomie und Biomechanik des Hüft-,
Knie- und Sprunggelenks. Daraus können grundsätzliche Anforderungen,
wie die maximal möglichen Gelenkwinkel, die bei bestimmten Bewegun-
gen auftretenden Drehmomente oder individuelle Unterschiede zwischen
verschiedenen Benutzern, an Exoskelette abgeleitet werden. Da der physio-
logische Gang die häufigste im Alltag oder bei der Arbeit vorkommende
Bewegungsart ist und deshalb auch am häufigsten in Forschungsstudien
untersucht wurde, beziehen sich viele Angaben in diesem Kapitel auf diese
Bewegungsart.
2.1.1 Anatomische Ebenen und Richtungen
Zur eindeutigen Beschreibung des muskuloskelettalen Aufbaus des mensch-
lichen Körpers wurden anatomische Richtungsbezeichnungen festgelegt, die
im Folgenden kurz beschrieben werden. Die Bezeichnungen beruhen immer
auf der Ruheposition des Körpers, bei der die Füße zusammenstehen, die
Arme locker herunterhängen und der Blick nach vorne gerichtet ist.
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Abbildung 2.1: Anatomische Ebenen- und Richtungsbezeichnungen (nach Schünke 2009).
Die drei Grundebenen (vgl. Abbildung 2.1) teilen den Körper bzw. den
gerade betrachteten Teil des Körpers z. B. ein Gelenk in jeweils zwei Hälften,
wobei die Ebenen in den entsprechenden Teil des Körpers projiziert wer-
den, so dass die Bewegung durch Rotation um eine zur jeweiligen Ebene
senkrechten Achse beschrieben werden kann. Bei der Teilung durch die fron-
tale Ebene entsteht eine vordere und hintere Seite, sowie die anatomischen
Richtungsbezeichnungen anterior (zur vorderen Seite) und posterior (zur
hinteren Seite) entlang der Sagittalachse. Durch die Transversalebene wird
der Körper in eine untere und obere Hälfte geteilt, wobei sich für die unteren
Extremitäten die Richtungsbezeichnungen proximal (zum Körperzentrum
hin) und distal (vom Körperzentrum entfernt) entlang der Longitudinal-
achse ergeben. Die größten Bewegungen beim Vorwärtslaufen finden in der
Sagittalebene statt, die den Körper in eine linke und rechte Hälfte teilt. Die
Transversalachse verläuft senkrecht durch diese Ebene und die anatomischen
Richtungen werden mit medial (zur Körpermitte hin) und lateral (nach außen)
bezeichnet (Schünke 2009, Neumann 2013). Die sich aus der Rotation um
die drei anatomischen Achsen ergebenden Bewegungen, werden häufig dazu
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verwendet die Bewegungsachsen zu benennen. Verläuft die Bewegungs-
achse eines Gelenks parallel zur Transversalachse wird sie deshalb in dieser
Arbeit als Flexions-/Extensionsachse (F/E-Achse) bezeichnet. Innen- oder
Außenrotationen erfolgen um die, parallel zur Longitudinalachse verlaufende,
IR/AR-Achse, Abduktions- oder Adduktionsbewegungen um die, parallel
zur Sagittalachse verlaufende, A/A-Achse.
2.1.2 Der Gangzyklus
Der aufrechte Gang ermöglicht eine effiziente und gleichzeitig sichere Fort-
bewegung und besteht aus sich wiederholenden Doppelschritten bzw. Gang-
zyklen. Jeder Doppelschritt beginnt mit dem Bodenkontakt der Ferse (0 %)
eines Fußes und endet beim nächsten Bodenkontakt mit der Ferse dessel-
ben Fußes (100 %), wobei der Zeitraum, in dem der Fuß Kontakt mit dem
Boden aufweist als Standphase (0–60 %) bezeichnet wird. Mit dem Abhe-
ben des Fußes vom Boden beginnt die Schwungphase (60–100 %), die das
Voranschreiten ermöglicht. Die in der Literatur übliche Aufteilung für einen
Gangzyklus in sieben Phasen und die dabei gebräuchlichen Bezeichnungen
für die einzelnen Gangphasen sind in Tabelle 2.1 mit ihrem jeweiligen Star-
tereignissen aufgelistet. Die Kenntnis des Gangzyklus ist für die späteren
Betrachtungen zur Kinematik und Kinetik der einzelnen Gelenke der unteren
Extremität sehr wichtig. Der durchschnittliche Energieverbrauch während
des Gehens einer 75 kg schweren Person, bei einer Gehgeschwindigkeit von
1,3 ms−1, beträgt etwa 165 W (Zoss u. a. 2005).
Abbildung 2.2: Der Gangzyklus unterteilt in sieben Phasen (Pons 2008, ©2008 Wiley Books).
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Tabelle 2.1: Die sieben Gangphasen während eines Doppelschritts nach Pons (2008).
Phase Startereignis
Loading Response (LRP) Initialer Fußkontakt
Midstance (MST) Abheben des kontralateralen Fußes
Terminal Stance (TST) Anheben der Ferse
Preswing (PSW) Bodenkontakt des kontralateralen Fußes
Initial Swing (ISW) Abheben der Zehen
Midswing (MSW) Füße sind nebeneinander
Terminal Swing (TSW) Tibia in Vertikalstellung
2.1.3 Hüftgelenk
Das Hüftgelenk verbindet den Rumpf mit den unteren Gliedmaßen und ist
deshalb für die Fortbewegung und Stabilisierung des menschlichen Körpers
von großer Bedeutung.
Anatomie, Biomechanik und Kinematik Der Kugelkopf des Oberschen-
kelknochens (Femur) bildet mit der Gelenkpfanne des Beckens ein Kugel-
gelenk, welches damit drei Bewegungsfreiheitsgrade besitzt dessen Bewe-
gungsachsen sich im Gelenkmittelpunkt schneiden. Im Durchschnitt weist
der Kugelkopf einen Durchmesser von 2,5 cm auf und wird zu zwei Drit-
teln von der Gelenkpfanne umschlossen (Neumann 2013, Schünke 2009).
Zusätzlich wird das Hüftgelenk von verschiedenen Bändern stabilisiert, die
über den kompletten Kugelradius in einem gewundenen Verlauf angeord-
net sind. Bei einer Streckung des Gelenks liegen sie eng am Gelenk an
und sorgen für eine Versteifung des Gelenks, um eine Hyperextension oder
das Zurückkippen des Oberkörpers zu verhindern. Wird das Gelenk leicht
gebeugt, drehen sich die Bänder zurück und die Steifigkeit sinkt, um höhere
Gelenkwinkel zu ermöglichen (Bommas-Ebert u. a. 2011). Eine Verschiebung
der Gelenkflächen aufgrund ihrer geometrischen Ausprägung während der
Gelenkartikulation bewirkt eine Verschiebung des Gelenkrotationszentrums
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(GRZ) und wird als Arthrokinematik bezeichnet. Bei der Ausführung von
Bewegungen verschieben sich die Gelenkflächen des Hüftgelenks allerdings
nur im Submillimeterbereich (Neumann 2013), so dass nur sehr geringfügige
Verschiebungen des GRZ auftreten, die folgend vernachlässigt werden.
Die maximalen möglichen Gelenkwinkel sind im Hüftgelenk bei aktiv ausge-
führten Bewegungen geringer als bei passiv, von einer zweiten Person oder
dem eigenen Körpergewicht induzierten Bewegungen und verändern sich
zudem abhängig vom momentanen Flexionswinkel. In Tabelle 2.2 sind die
aktiv sowie passiv erreichbaren Gelenkwinkel (Kaufman u. a. 2006, Neu-
mann 2013) angegeben. Wird das Gelenk passiv bewegt, erweitert sich der
Bewegungsraum der Gelenke um bis zu 50°. Diese großen Gelenkwinkel wer-
den vor allem bei sportlichen Aktivitäten und nicht im Alltag genutzt. Eine
Ausnahme stellt das Sitzen dar. Hierbei werden Flexionswinkel von über 100°
erreicht, was bei der Entwicklung des Gelenkmechanismus berücksichtigt
werden muss.
(a) Bewegungsachsen des Hüftgelenks (b) Kinematisches Ersatzmodell der Hüfte
Abbildung 2.3: Bewegungsachsen des menschlichen Hüftgelenks (nach Schünke 2009) und
das von der International Society of Biomechanics empfohlene kinematische
Ersatzmodell der Hüfte (Wu u. a. 2002, © 2002 Elsevier Science LTD).
Kinematisches Ersatzmodell Die von der International Society of Biome-
chanics (ISB) veröffentlichten Empfehlungen zur Definition der Position und
Kinematik von verschiedenen Gelenken im Körper (Wu u. a. 2002) dient als
Grundlage für das kinematische Ersatzmodell der Hüfte (vgl. Abbildung 2.3),
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welches später zur Konstruktion und Simulation der entwickelten Mechanis-
men benötigt wird. Die Lage des Gelenkkoordinatensystems (Achsen e1, e2,
e3) ergibt sich aus zwei, am Femur (Achsen x, y, z) und Becken (Achsen X , Y ,
Z) fixierten, Koordinatensystemen, welche über anatomischen Landmarken
(ASIS, PSIS, FE) definiert werden. Ausgehend vom Referenzkoordinatensys-
tem am Becken, entspricht die Flexions-/Extensionsachse (F/E-Achse, e1) der
Z-Achse des Beckenkoordinatensystems. Die Innen-/Außenrotationsachse
(IR/AR-Achse, e3) ist koaxial mit der y-Achse des Femurkoordinatensystems,
die Abduktions-/Adduktions-achse (A/A-Achse, e2) steht orthogonal auf den
beiden erstgenannten Achsen. Die vorgeschlagene Rotationsreihenfolge ent-
spricht der Nummerierung der Achsen (e1, e2, e3).
Kinematik und Kinetik während eines Doppelschritts Während eines
Doppelschritts treten die größten Gelenkwinkel (max. 32°) um die F/E-
Achse (vgl. Neumann 2013) am Anfang der Standphase und während der
Schwungphase auf, um das Bein nach vorne zu schwingen und so ein Vor-
anschreiten zu ermöglichen. Allerdings sind auch die Gelenkwinkel um die
anderen Bewegungsachsen mit einem Maximum von ca. 8° erheblich, so
dass alle Bewegungsfreiheitsgrade vom Exoskelett abgebildet werden müs-
sen. Insgesamt treten während des Doppelschritts in der Standphase, vor
allem in der Loading Response Phase, hohe Drehmomente um die F/E- und
A/A-Achse auf. Während der Schwungphase sinkt das benötigte Drehmo-
ment bei offener kinematischer Kette im Vergleich zur Standphase deutlich
ab, beim Schwingen des Beins ergeben sich allerdings hohe Winkelgeschwin-
digkeiten (maximal 215 °s−1 um die F/E-Achse). Diese widersprüchlichen
Bedingungen müssen vom Aktuator erfüllt werden. Die genauen Verläufe
der Gelenkwinkel und Drehmomente für einen Doppelschritt sind beispiels-
weise in Neumann (2013) dargestellt. Diese sind auch Grundlage für die
spätere Simulation des Hüftgelenks. Zur besseren Einordnung wurden die
maximalen Gelenkwinkel und Drehmomente während des Doppelschritts
zudem in Tabelle 2.2 zusammengefasst.
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Tabelle 2.2: Bewegungsumfang des Hüftgelenks und Drehmomente während des Gehens.
F/E A/A IR/AR
Bewegungsumfang (aktiv) [°] 90/20 40/25 45/35
Bewegungsumfang (passiv) [°] 120/30 90/30 50/40
Max. Gelenkwinkel im Doppelschritt [°] 32/12 7,9/6,4 7,5/8,2
Max. Drehmoment im Doppelschritt [Nm/kg] 1,2 1,2 0,2
2.1.4 Kniegelenk
Das Kniegelenk verbindet als größtes Gelenk des menschlichen Körpers den
Ober- mit dem Unterschenkel und kann bei einer hohen Beweglichkeit, große
Drehmomente übertragen.
Anatomie, Biomechanik und Kinematik Beim Kniegelenk handelt es
sich um ein zusammengesetztes Gelenk, welches aus dem Femorotibial-
und dem Femoropatellargelenk besteht. Die Benennung ergibt sich aus
den drei miteinander artikulierenden Knochen (Femur, Tibia und Patella),
wobei Femur und Tibia das Femorotibialgelenk bzw. Femur und Patella das
Femoropatellargelenk bilden. Umschlossen werden beide Gelenke von einer
gemeinsamen Gelenkkapsel und liegen in einer gemeinsamen Gelenkhöhle
(Bommas-Ebert u. a. 2011).
Die eigentliche Bewegung zwischen Ober- und Unterschenkel geschieht im
Femorotibialgelenk, welches sich als Verbindung aus einem Dreh- und Schar-
niergelenk (bikondyläres Gelenk) aus den sich punktförmig berührenden
Enden von Femur und Tibia (Femurkondylen und Facies articularis) bildet.
Aufgrund dieses Aufbaus sind sowohl Dreh- als auch Gleitbewegungen um
alle anatomischen Achsen im Kniegelenk möglich, die von den dazwischen
liegenden Menisken beeinflusst werden. Diese beiden Faserknorpelscheiben
(Meniscus medialis und Meniscus lateralis) kompensieren die fehlende Füh-
rung des Gelenks und sorgen für Stabilität. Bei gestrecktem Knie liegen die
Femurkondylen breitflächig auf den Menisken auf, während bei gebeugtem
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Knie durch die Verschiebung der Menisken nach dorsal nur eine geringe
Auflagefläche besteht (Bommas-Ebert u. a. 2011, Neumann 2013).
(a) (b) (c) (d)
Abbildung 2.4: Arthrokinematik des Kniegelenks in der Sagittalebene (nach Schünke 2009).
Bei Rotationen um die Transversalachse (F/E-Achse) verschiebt sich das
Gelenkrotationszentrum (GRZ) aufgrund der Form der Gelenkpartner auf
einer Evolute in distale und anteriore Richtung (Neumann 2013). Die gespan-
nten Kreuzbänder als Kopplung zwischen Femur und Tibia können als über-
schlagenes Gelenkviereck modelliert werden, wobei sich das GRZ des Knie-
gelenks aus dem Schnittpunkt der beiden Gelenkschwingen ergibt (Menschik
1974). Je nach individueller Form der Kondylen kann die Verschiebung des
Drehpunkts bis zu 20 mm entlang der Sagittalachse und bis zu 10 mm entlang
der beiden anderen Achsen betragen. Um das Knie vollständig zu strecken,
muss ab ca. 10° Flexion eine Außenrotation der Tibia um ca. 5° erfolgen, die
als Schlussrotation (engl. Home Screw Rotation) bezeichnet wird. Flexion
und Extension sowie Innen- und Außenrotation können je nach Kniebeugung
aktiv ausgeführt werden. Passiv sind zudem geringe Drehungen um die Sagit-
talachse (Abduktion/Adduktion) möglich, die z. B. beim Gehen durch das
eigene Körpergewicht hervorgerufen werden (Neumann 2013).
Kinematisches Ersatzmodell Das in Grood u. a. (1983) vorgeschlagene
und von der International Society of Biomechanics (ISB) empfohlene kine-
matische Modell des Knies besteht aus vier Segmenten, die über drei
Zylindergelenke miteinander gekoppelt sind (vgl. Abbildung 4.16). Jedes
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Zylindergelenk besitzt dabei einen rotatorischen und einen translatorischen
Freiheitsgrad, woraus sich insgesamt sechs Bewegungsfreiheitsgrade ent-
sprechend des menschlichen Kniegelenks ergeben. Die beiden Koordinaten-
systeme, die die Orientierung von Femur und Tibia angeben, sind wie beim
Hüftgelenk an knöchernen Landmarken ausgerichtet, wobei die Orientierung
der Z-Achse der Flexionsachse des Kniegelenks entspricht. Wie beim Hüft-
gelenk wird als Rotationsreihenfolge F/E-A/A-IR/AR vorgeschlagen. Um
die Translationen und Rotation abhängig vom Flexionswinkel zu bestimmen,
wurden in Walker u. a. (1988) 23 Kniegelenke von Leichen untersucht und
die Bewegungstrajektorien und Verschiebungen des GRZ mit Hilfe von
Röntgenaufnahmen bestimmt. Aus den Ergebnissen ergeben sich die folgend
aufgeführten Funktionen, mit denen die Gelenkwinkel und Verschiebungen
abhängig vom Flexionswinkel F geschätzt werden können.
θ2 = 0.0791F−5.733e−4F2−7.682e−6F3+5.759e−8F4 (2.1)
θ3 = 0.3695F−2.958e−3F2+7.666e−6F3 (2.2)
S1 = 0 (2.3)
S2 = −0.1293F +4.796e−4F2 (2.4)
S3 = −0.0683F +8.804e−4F2−3.750e−6F3 (2.5)
Für die Simulation lassen sich über diese Gleichungen für beliebige Flexi-
onswinkel bzw. Bewegungen realistische Werte für die anderen Bewegungs-
freiheitsgrade berechnen. Zudem existieren sehr genaue Analysen über die
Gelenkwinkeltrajektorien und die Arthrokinematik für einen Doppelschritt
während des Gehens.
Kinematik und Kinetik während eines Doppelschritts Um eine genaue
Messung der Translation des GRZ durchzuführen wurden am Knochen ange-
brachte, aus dem Bein herausstehende, Stäbe verwendet an deren Ende
sich optische Marker befinden (Lafortune u. a. 1992). Wie beim Hüftgelenk
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treten die größten Winkel während eines Doppelschritts um die F/E-Achse
in der Schwungphase auf (65° Flexion), um die Fortbewegung zu ermögli-
chen. Die Winkel in der Frontal- und Transversalebene sind gegenüber der
Sagittalebene deutlich geringer und weisen eine hohe Varianz zwischen den
einzelnen Probanden auf (Lafortune u. a. 1992). Die größten Translationen
entlang der Sagittalachse wurden während der Schwungphase mit durch-
schnittlich 15 mm in posteriore Richtung und entlang der Longitudinalachse
mit 7 mm in distale Richtung gemessen. In der Simulation erfolgt der Aufbau
des Kniegelenks nach dem Modell von Grood u. a. (1983), für die Gelenkwin-
keltrajektorien eines Doppelschritts werden die Trajektorien nach Lafortune
u. a. (1992) verwendet.
Tabelle 2.3: Bewegungsumfang des Kniegelenks und Drehmomente während des Gehens.
F/E A/A IR/AR
Bewegungsumfang (aktiv) [°] 130/5 0/0 10/40
Bewegungsumfang (passiv) [°] 160/5 10/10 10/40
Max. Gelenkwinkel im Doppelschritt [°] 65/0 7,5/2 8/10
Max. Drehmoment im Doppelschritt [Nm/kg] 0,5 1,1 0,09
Die größten Drehmomente treten in der Mid Stance Phase um die F/E- und
A/A-Achse auf, um den Körperschwerpunkt auf das Standbein zu verlagern
und die durch das Aufsetzen des Fußes entstehende Belastung zu dämpfen.
Der komplexe anatomische Aufbau des Kniegelenks wirkt sich stark auf die
Konstruktion von Gelenkmechanismen für Exoskelette aus, die bestenfalls
sowohl die drei rotatorischen als auch die drei translatorischen Bewegungs-
freiheitsgrade abbilden sollten ohne dabei einen großen Bauraum entlang
des Beins zu beanspruchen. Aus der Kinetik des Kniegelenks während eines
Doppelschritts ergeben sich zudem widersprüchliche Anforderungen an die
Aktuierung. Während in der Standphase hohe Drehmomente bei modera-
ten Winkelgeschwindigkeiten vom Aktuator benötigt werden, kehrt sich
dies in der Schwungphase zu hohen Winkelgeschwindigkeiten bei geringen
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Drehmomenten um. Der Aktuator sollte ähnlich zum muskuloskelettalen
Aufbau des Menschen entweder am Oberschenkel oder am Rückenteil, also
am Anfang der kinematischen Kette des Exoskeletts platziert werden.
2.1.5 Sprunggelenk
Das Sprunggelenk verbindet den Unterschenkel mit dem Fuß und hat als
letztes Gelenk in der kinematischen Kette der menschlichen Gliedmaßen
die größte Distanz zum Massenschwerpunkt des Körpers. Deshalb muss es
sowohl klein und leicht sein und dabei hohe Drehmomente während des
Gangs übertragen.
Anatomie, Biomechanik und Kinematik Wie das Kniegelenk setzt sich
das Sprunggelenk aus zwei Gelenken, dem oberen und dem unteren Sprung-
gelenk zusammen. Das obere Sprunggelenk verbindet die distalen Enden
von Tibia und Fibula (Malleolengabel) mit dem Talus. Die Malleolengabel
umschließt den Talus von beiden Seiten lateral und von oben, um die Stabilität
des Gelenks zu erhöhen. Aus dieser Anordnung ergibt sich die Ausprägung
als reines Scharniergelenk, wobei sowohl Roll- als auch Gleitbewegungen
möglich sind (Neumann 2013, Bommas-Ebert u. a. 2011). Das Gelenk besitzt
eine Kontaktfläche von 350 mm2, die damit deutlich geringer ist als die
Kontaktfläche im Knie- oder Hüftgelenk (1120 mm2 bzw. 1100 mm2).
Das untere Sprunggelenk setzt sich wiederum aus einem vorderen (Arti-
culatio talocalcaneonavicularis) und einem hinteren (Articulatio subtalaris)
Teil zusammen, wobei die Trennung in zwei Gelenke unter funktionellen
Gesichtspunkten bedeutungslos ist. Die im vorderen unteren Sprunggelenk
artikulierenden Talus und Teile des Calcaneus sowie Os. naviculare bilden ein
Scharniergelenk. Dies gilt ebenso für das hintere untere Sprunggelenk, wo
die posterioren Teile von Talus und Calcaneus aufeinander rollen und gleiten.
Insgesamt besitzt der Komplex von Fuß- und Sprunggelenk elf Gelenke (ohne
die Gelenke in den Zehen), die zu der hohen Beweglichkeit und Variabilität
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dieses Körperteils beitragen. Da der Fokus dieser Arbeit auf der Entwicklung
von Hüft-, Knie- und Sprunggelenk liegt, sollen die anderen Fußgelenke hier
nicht weiter beschrieben werden. Im Gegensatz zu den anderen Gelenken
der unteren Extremität sind die Bewegungsachsen des Sprunggelenks nicht
parallel zu den anatomischen Hauptachsen ausgerichtet, wodurch sich eine
veränderte Terminologie für die Bewegungsbezeichnungen ergibt. Prinzipiell
wird zwischen einer grundlegenden (Bewegungsachsen stehen senkrecht
auf den anatomischen Ebenen) und einer angewandten Terminologie (Bewe-




Abbildung 2.5: Lage der Bewegungsachsen des Sprunggelenks (nach Neumann 2013).
Kinematisches Ersatzmodell Um in dieser Arbeit eine durchgängige Ter-
minologie für alle drei Gelenke der unteren Extremität zu verwenden, wird
die grundlegende Terminologie angewendet. Danach ergeben sich drei Bewe-
gungsfreiheitsgrade für die Kombination der beiden Sprunggelenke (der sog.
Ankle Joint Complex), die die Bewegungen um die schief stehenden anato-
mischen Achsen abbilden. Die Bewegungsachse des oberen Sprunggelenks
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ist gegenüber der Frontalebene um 10° und gegenüber der Horizontalebene
um 6° geneigt (vgl. Abbildung 2.5a). Eine Streckung des Fußes um diese
Achse (Plantarflexion des oberen Sprunggelenks) resultiert deshalb in einer
Drehung um die F/E- und die A/A-Achse. Simultan zur Rollbewegung im
Gelenk findet eine Gleitbewegung statt, so dass sich das GRZ bei Plantarfle-
xion in Richtung anterior verschiebt. Für das untere Sprunggelenk wurden
durchschnittliche Abweichungen von 42° gegenüber der Transversal- und
16° gegenüber der Sagittalebene gemessen (Manter 1941). Eine Rotation um
dieses Gelenk findet also um die A/A- und IR/AR- Achse statt. Der Gelenk-
mechanismus des Exoskeletts sollte entweder ebenfalls über zwei schief
stehenden oder über drei Rotationsfreiheitsgrade verfügen, um die Bewegun-
gen der beiden Sprunggelenke abzubilden. Zudem muss die Verschiebung
des GRZ vom Mechanismus abgebildet werden. Für das Sprunggelenk wurde
von der ISB ebenfalls ein kinematisches Ersatzmodell empfohlen, welches
das obere und untere Sprunggelenk zu einem Komplex zusammenfasst. Das
Modell besteht aus vier Segmenten, die durch drei Zylindergelenke mitein-
ander verbunden sind, woraus sich drei Rotations- und drei Translationsfrei-
heitsgrade ergeben (vgl. Abbildung 4.30). Wie bei den anderen Gelenken
wird die Position und Achsausrichtung der kartesischen Koordinatensysteme
für jedes artikulierende Körperteil über knöcherne Landmarken definiert,
aus denen sich dann das Gelenkkoordinatensystem ergibt. Der Ursprung
des tibiofibularen Koordinatensystems (Achsen XY Z) liegt im Mittelpunkt
auf der Verbindungslinie zwischen der medialen und lateralen Spitze von
Tibia und Fibula, wobei diese Verbindungslinie gleichzeitig die Z-Achse des
kartesischen Koordinatensystems und die F/E-Achse (e1) des Gelenkkoor-
dinatensystems bildet. Das zweite Koordinatensystem (Achsen xyz) bewegt
sich mit dem Calcaneus, also dem Fuß, wobei der Ursprung dem des tibiofi-
bularen Koordinatensystems entspricht. Die y-Achse fällt mit der Längsachse
von Tibia und Fibula in der Neutralkonfiguration zusammen und entspricht
der IR/AR-Achse (e3). Die A/A-Achse steht orthogonal zu den beiden vorher
genannten Achsen, so dass sich ein rechtshängiges Koordinatensystem ergibt.
24
2.1 Anatomie und Biomechanik der unteren Extremitäten
Ähnlich wie beim Kniegelenk wurden die Translationen am Sprunggelenk
über Funktionen approximiert und dazu Sprunggelenke von verschiedenen
Probanden in einem Magnetresonanztomographen liegend belastet und unbe-
lastet bewegt, um die Verschiebungen in vivo zu erfassen (Siegler u. a. 2005).
Das aus diesen Daten entwickelte Modell (Forlani u. a. 2015) gibt die Rota-
tionen und Translationen des Sprunggelenks abhängig vom Flexionswinkel
für den belasteten und unbelasteten Fall an. Die Ergebnisse des Modells wer-
den für die Definition von Anforderungen sowie in der späteren Simulation
verwendet und sind in Tabelle B.4 aufgelistet.
Kinematik und Kinetik während eines Doppelschritts Als letztes Ge-
lenk der kinematischen Kette der unteren Extremitäten treten am Sprungge-
lenk während der Preswing Phase, also kurz vor Beginn der Schwungphase,
sehr hohe Drehmomente (ca. 1,8 Nm/kg) bei gleichzeitig hohen Winkel-
geschwindigkeiten auf, wenn das Bein über die Zehen vom Boden abge-
drückt wird. Daraus resultiert eine Leistungsspitze bei ca. 52 % des Gangzy-
klus, wo kurzzeitig eine Leistung von über 4 W/kg generiert werden muss.
Der Leistungsbedarf während des restlichen Gangzyklus übersteigt dagegen
± 0,5 W/kg nicht. Die größten Gelenkwinkel treten wie bei den anderen
Gelenken der unteren Extremität in der Sagittalebene auf, wobei das Maxi-
mum mit 20° Plantarflexion deutlich unter den Maximalwerten an Hüft- und
Kniegelenk liegt. Zudem rotiert der Fuß während der Standphase über das
untere Sprunggelenk um die Sagittalachse (durchschnittlich zwischen −2
und 6° Inversion). In der Schwungphase hängt der Winkel stark vom jeweili-
gen Subjekt ab, so dass keine zuverlässige Angabe von Durchschnittswerten
möglich ist (Neumann 2013).
Aufgrund der sehr komplexen Anforderungen am Fußgelenk, bezogen auf
den geringen zur Verfügung stehenden Bauraum bei gleichzeitig hoher Varia-
bilität und hohen Leistungsanforderungen, stellt das Sprunggelenk eine große
Herausforderung bei der Konstruktion von Gelenkmechanismen für Exoske-
lette dar. Es besteht die Möglichkeit, den gesamten Gelenkkomplex in einem
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Gelenk abzubilden oder zwei getrennte kinematische Ketten für das obere
und untere Sprunggelenk zu entwickeln. Um den Benutzer beim Gehen zu
unterstützen muss eine Aktuierung in der Sagittalebene erfolgen. Gleichzeitig
kann durch einen zweiten Aktuator, der Drehmomente um die A/A-Achse
generiert, das Balancieren vom Exoskelett aktiv unterstützt werden.
Tabelle 2.4: Bewegungsumfang des Sprunggelenks und Drehmomente während des Gehens.
F/E A/A IR/AR
Bewegungsumfang (aktiv) [°] 50/20 23/13 38/34
Bewegungsumfang (passiv) [°] 50/> 40 45/20 40/40
Max. Gelenkwinkel im Doppelschritt [°] 20/12 6/2 −
Max. Drehmoment im Doppelschritt [Nm/kg] 1,8 0,15 0,02
2.2 Ausrichtungsfehler der Gelenkachsen
Sind die korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen nicht genau auf-
einander ausgerichtet ergeben sich Ausrichtungsfehler, die nach ihrer Ursa-
che in Mikro- (micro misalignments) und Makro-Ausrichtungsfehler (macro
misalignments) unterteilt werden (Pons 2008). Makro-Ausrichtungsfehler
treten auf, wenn der Gelenkmechanismus eines Exoskeletts generell nicht in
der Lage ist, die Kinematik des menschlichen Gelenks abzubilden. Ursachen
dafür sind fehlende Bewegungsfreiheitsgrade im Exoskelett oder ungenü-
gende Skalierungsmöglichkeiten auf den Körperbau des Benutzers, so dass
die korrespondierenden Gelenkachsen nach dem Anziehen des Systems nicht
fluchten können. Mikro-Ausrichtungsfehler treten dagegen während des
Betriebs auf, z. B. wenn das Exoskelett beim Tragen verrutscht oder der
Gelenkmechanismus die Arthrokinematik der menschlichen Gelenke nicht
exakt abbildet. Existiert ein Ausrichtungsfehler bewegt sich das Exoskelett
relativ zum menschlichen Bein. Abbildung 2.6 illustriert diesen Sachver-
halt für einen stark vereinfachten Fall, bei dem das menschliche Kniegelenk
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und das Exoskelett über ein Drehgelenk verfügen, das Rotationen um die
FE-Achse erlaubt.
Abbildung 2.6: Durch Ausrichtungsfehler hervorgerufene Bewegungen des Exoskeletts relativ
zum menschlichen Bein.
Der Unterschenkel des Benutzers führt eine Flexion von 65° relativ zum
feststehenden Oberschenkel aus und es tritt schon zu Beginn der Bewegung
(links) ein Makro-Ausrichtungsfehler zwischen der anatomischen Knieachse
Knie-FE und der korrespondierenden Exoskelettachse Exo-FE auf. Exoske-
lett und Benutzer sind am Ober- und Unterschenkel durch die in schwarz
dargestellten Mensch-Roboter-Schnittstellen (MRS) gekoppelt. Die mittlere
Grafik zeigt die Situation bei einem Flexionswinkel von 32,5°. Die Position
von Exo-FE hat sich durch die Bewegung entlang der x- und y-Achse ver-
schoben (Mikro-Ausrichtungsfehler), was nur möglich ist, wenn sich auch
der Exoskelettrahmen und die MRS um die Distanz DO1 bzw. DU1 in die
gleiche Richtung verschieben. Als MRS werden häufig orthetische Riemen,
aber auch Teile aus festen Materialien, z. B. aus Acrylnitril-Butadien-Styrol
(ABS) verwendet. Damit eine Verschiebung möglich ist, muss sich die MRS
dehnen oder eine Verformung des unter der Haut liegenden Weichgewebes
stattfinden. Dies führt zu Druckkräften (PFO1,PFU1) an der Vorderseite von
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Ober- und Unterschenkel und gleichzeitig treten durch die Verschiebung
entlang der y-Achse Scherkräfte (SFO1, SFU1) an den MRS auf. Wird das
Knie weiter gebeugt (rechts) vergrößern sich die Verschiebungen und Kräfte,
was den Tragekomfort beeinträchtigt und zu Druckstellen oder Verletzungen
führen kann.
Würde man die anatomische AA- und IR/AR-Achse sowie die Translation
des GRZ in die Betrachtung einbeziehen, wären die Mikro- und Makro-
Ausrichtungsfehler deutlich größer. Da augmentierende Exoskelette tendenzi-
ell über einen langen Zeitraum genutzt werden, z. B. während eines gesamten
Arbeitstages, reduziert sich durch die aufgeprägten Kräfte der Tragekomfort
und damit die Akzeptanz dieser Systeme. Aus technischer Sicht ist es gleich-
zeitig nicht möglich Drehmomente exakt auf die menschlichen Gelenkachsen
zu übertragen. Daher ist eine gute kinematische Kompatibilität für diese
Systeme äußerst bedeutend. Der nächste Abschnitt fasst bisherige Arbei-
ten zusammen, bei denen während der Entwicklung eine gute kinematische
Kompatibilität angestrebt wurde.
2.3 Klassifikation von Exoskeletten
Die menschlichen Gelenke der unteren Extremität zeichnen sich durch eine
hohe Flexibilität aus und können gleichzeitig große Drehmomente über-
tragen und effiziente Laufbewegungen ermöglichen. Um den derzeitigen
Stand der Forschung im Bereich Gelenkmechanismen für Exoskelette der
unteren Extremität darzustellen und zu gliedern, werden zunächst die vier
Möglichkeiten betrachtet, den kinematischen Aufbau eines solchen Systems
zu gestalten. Gleichzeitig können jedem kinematischen Aufbau mechani-
sche Prinzipien zugeordnet werden, die Ausrichtungsfehler zwischen den
korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen verringern. Diese Prinzi-
pien dienen folgend dazu, die derzeit existierenden Systeme in Kategorien
einzuordnen und so einen Überblick über den Stand der Forschung zu geben.
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2.3.1 Kinematischer Aufbau von Exoskeletten
Der kinematische Aufbau von Exoskeletten lässt sich prinzipiell, je nach
Anzahl und Ort der Kontaktpunkte und dem kinematischen Aufbau zwischen
diesen Kontaktpunkten, in vier Kategorien unterteilen (Pons 2008):
• Endpunktbasierte Exoskelette
• Kinematisch äquivalente Exoskelette
• Kinematisch nicht-äquivalente Exoskelette
• Soft-Exo-Suits
Abbildung 2.7 illustriert die ersten drei Möglichkeiten. Die vierte Kategorie,
die sog. Soft-Exo-Suits haben sich in den letzten Jahren etabliert, und sind
ohne definierte Gelenkachsen und steife Verbindungen zwischen diesen
aufgebaut. In den folgenden Abschnitten wird jeder Aufbau genauer erläutert
und dazugehörige Beispielsysteme vorgestellt.
Endpunktbasierte Exoskelette
Endpunktbasierte Exoskelette besitzen nur eine Schnittstelle zum menschli-
chen Körper am Ende der kinematischen Kette (bezogen auf das Bein) am
Fuß des Benutzers. Das andere Ende ist entweder fest mit der Umgebung
oder mit einem anderen Körperteil, beispielsweise dem Oberkörper, gekop-
pelt und erlaubt damit das Aufprägen von Kräften und Geschwindigkeiten
im Arbeitsraum, aber nicht im Gelenkwinkelraum. Drehmomente können
deshalb nicht gezielt auf bestimmte Gelenkachsen des menschlichen Beins
aufgeprägt und die kinematische Konfiguration des Beins nicht definiert wer-
den. Dies hat den Nachteil, dass die Gelenkwinkelgrenzen der anatomischen
Gelenke überschritten werden können, so dass zum Beispiel eine Hyper-
extension im Knie nicht ausgeschlossen ist. Der Benutzer muss so einen
Fall eigenständig vermeiden, um dem Risiko von Verletzungen vorzubeugen.
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(a) (b) (c)
Abbildung 2.7: Unterschiedliche Möglichkeiten des kinematischen Grundaufbaus von Exoske-
letten für die unteren Extremitäten: (a) endpunktbasiert, (b) kinematisch äquiva-
lent, (c) kinematisch nicht-äquivalent.
Vorteilhaft bei dieser Art von Exoskeletten ist, dass die kinematische Struk-
tur des Exoskeletts nicht auf die des Menschen ausgerichtet werden muss.
Deshalb eignen sich diese Exoskelette vor allem für gesunde Benutzer, um
die durch zusätzliche Lasten aufgeprägten Kräfte in den Boden abzuleiten.
Eines der bekanntesten Exoskelette mit endpunktbasierter Kinematik ist das
BLEEX-Exoskeleton, welches mit dem Ziel entwickelt wurde den Benut-
zer beim Tragen eines Rucksacks zu unterstützen (Zoss u. a. 2006). Das
in Abbildung 2.8a dargestellte zweibeinige Exoskelett besitzt sieben Bewe-
gungsfreiheitsgrade pro Bein und wird am Fuß sowie am Torso des Benutzers
fixiert. Pro Bein sind vier bidirektional wirkende hydraulische Linearaktuato-
ren integriert. Insgesamt soll sich die metabolische Effizienz beim Gehen um
5–15 % verbessern, wobei die dafür benötigte Leistung von 1143 W weitaus
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höher ist, als während des physiologischen Gangs für einen Doppelschritt
ohne Last benötigt wird (165 W).
(a) BLEEX (b) NextExo
Abbildung 2.8: Beispiele für Exoskelette mit endpunktbasierter Kinematik: (a) Das BLEEX,
unterstützt den Benutzer beim Tragen eines Rucksacks (Zoss u. a. 2006, © 2006
IEEE), (b) NextExo (Liu u. a. 2015, © 2015 IEEE).
Ähnliche Systeme wurden in Forschungsarbeiten (Liu u. a. 2015, Low u. a.
2005) oder für den kommerziellen Vertrieb, beispielsweise zur Unterstützung
für die Arbeit mit Maschinen (Ekso ZeroG (EKSO Bionics 2019b), Fortis
Exoskeleton (Fortis 2019)), entwickelt. Insgesamt eigenen sich diese Systeme
gut, wenn die Kräfte einer am Körper fixierten Last in den Boden abgeleitet
werden sollen. Die Bedingung dafür ist aber, dass Last und Exoskelett fest
verbunden sind, z. B. ein Rucksack auf dem am Hüftgürtel befestigten Teil
des Exoskeletts aufliegt. Sollen dagegen Objekte mit den Händen angehoben
werden, entlasten diese Systeme die unteren Extremitäten nicht.
Kinematisch äquivalente Exoskelette
Kinematisch äquivalente Exoskelette besitzen exakt die gleiche Anzahl an
Bewegungsfreiheitsgeraden wie die menschlichen Gliedmaße, an die sie
gekoppelt sind. Die Anzahl der Bewegungsfreiheitsgrade dieser Systeme
hängt also vom Detaillierungsgrad des menschlichen Modells und den dabei
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auftretenden Bewegungen ab. Bei kommerziell erhältlichen Exoskeletten
wird das menschliche Bein häufig als kinematische Kette aus zwei Dreh-
gelenken für die Hüfte, eines für das Knie und zwei für das Fußgelenk
modelliert. Die Systeme besitzen folglich vier Drehgelenke (Abduktions-
/Adduktionsachse und Flexions-/Extensionsachse am Hüftgelenk, F/E-Achse
am Knie und Sprunggelenk).
Exoskelette wie das tragbare Hybrid Assistive Limb (Cyberdyne 2019, Kawa-
moto u. a. 2009), das ReWalk (ReWalk 2019) oder das EKSO (Strickland
2012) dienen zur Rehabilitation nach Operationen oder Schlaganfällen bzw.
zur Substitution verloren gegangener Fähigkeiten. Die F/E-Achse von Hüft-
und Kniegelenk sind bei diesen Systemen aktuiert, allerdings werden zusätz-
liche Gehhilfen benötigt, um aufrecht mit dem System zu stehen. Stationär in
Kliniken eingesetzte Systeme wie das Lopes (Ekkelenkamp u. a. 2007, Fleer-
kotte u. a. 2014) oder das LokoMat (Jezernik u. a. 2008) verfügen ebenfalls
über vier Bewegungsfreiheitsgrade pro Bein. Über zusätzliche Schubgelenke
ist es möglich, die Position des Hüftgürtels relativ zur feststehenden externen
Struktur zu verändern.
Aufgrund des komplexen Aufbaus der menschlichen Gelenke und der Ver-
schiebung des GRZ während der Gelenkbewegung, führt diese stark verein-
fachte Kinematik allerdings zu einem unkomfortablen Trageverhalten und
schränkt die Beweglichkeit des Benutzers ein. Zudem ist es aufgrund der
schlechten Ausrichtung nicht möglich, vom Exoskelett erzeugte Drehmo-
mente exakt um die jeweiligen Bewegungsfreiheitsgrade einzuleiten.
Generell haben kinematisch äquivalent aufgebaute Exoskelette jedoch den
Vorteil, dass die Systeme aufgrund der begrenzten Anzahl an Gelenken über
einen einfachen Aufbau verfügen, und damit bei geringem Bauraum gut
aktuierbar sind. Idealerweise bestünde solch ein System aus Gelenken, die
die Kinematik der menschlichen Gelenke imitieren. Sollen nur Dreh- und
Schubgelenke in der Konstruktion verwendet werden, gibt es nach Perry
u. a. (2007) zwei Möglichkeiten, um Ausrichtungsfehler zu vermeiden: Das
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Verschieben des Gelenks an die proximale Austrittsstelle der menschlichen
Gelenkachse aus dem Körper oder ein umlaufendes Gelenk.
(a) Ekso (b) HAL
Abbildung 2.9: Beispiele für Exoskelette mit zum menschlichen Körper kinematisch äquivalen-
tem Grundaufbau. (a) Das in der Rehabilitation und zur Substitution eingesetzte
Ekso, (Strickland 2012, © 2012 IEEE), (b) das zur Augmentation und Rehabili-
tation eingesetzte HAL (Kawamoto u. a. 2009, © 2009 IEEE).
Die erste Möglichkeit ist für Beinexoskelette nicht relevant. Betrachtet man
beispielsweise die Innen-/Außenrotationsachse (IR/AR-Achse) des Kniege-
lenks, tritt diese oberhalb der Schulter oder unter der Fußsohle und damit in
sehr großer Distanz zum Kniegelenk aus dem menschlichen Körper aus. Die
zweite Option, ein umlaufendes Gelenk zu verwenden wird in Abbildung 2.10
beispielhaft für die IR/AR-Achse des Kniegelenks dargestellt. Um den Unter-
schenkel relativ zum Oberschenkel zu verdrehen und dabei gleichzeitig die
korrespondierende Mensch-Exoskelett-Achse auszurichten, kann eine gebo-
gene Linearschiene verwendet werden, auf der sich ein Schlitten bewegt.
Allerdings ist es mit dieser Methode nicht möglich, die Arthrokinematik
des menschlichen Knies abzubilden, ohne den Radius der Schiene während
des Betriebs zu verändern. Beispiele, in denen eine gebogene Linearschiene
verwendet wird, folgen im nächsten Abschnitt.
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Abbildung 2.10: Schematische Darstellung eines umlaufenden Gelenks zur Verringerung von
Ausrichtungsfehlern bei kinematisch äquivalenten Konstruktionen.
Aufgrund dieser Nachteile sind kinematisch äquivalente Systeme nur dann
sinnvoll einsetzbar, wenn alle Bewegungsfreiheitsgrade und bestenfalls die
Arthrokinematik von einem einzigen Gelenk abgebildet werden können.
Bisher existieren allerdings aus technischer Sicht keine Gelenktypen, die
diese Eigenschaften besitzen.
Kinematisch nicht-äquivalente Exoskelette
Kinematisch nicht-äquivalente Exoskelette sind wie die vorher genannten
kinematisch äquivalenten Systeme mit jedem Segment des Benutzers gekop-
pelt, weisen allerdings durch zusätzliche Gelenke einen höheren Grad an
Redundanz auf. Dieser vorteilhaften Eigenschaft steht die Komplexität bei
der Aktuierung von mehreren Gelenken mit möglichst wenigen Aktuatoren
entgegen. Diese Gelenkanordnung ist vor allem dann sinnvoll, wenn der
Austrittspunkt der menschlichen Gelenkachse aus dem Körper weit vom
GRZ entfernt liegt. Außerdem erlaubt eine kinematisch nicht-äquivalente
Gelenkanordnung eine Ausrichtung der korrespondierenden Gelenkachsen
während des Betriebs, also den Ausgleich von Ausrichtungsfehlern, die durch
die Arthrokinematik hervorgerufen werden.
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Aus der Lehre der Kinematik sind generelle Prinzipien bekannt, wie viele
Freiheitsgerade in einem an einen ersten Mechanismus gekoppelten zweiten
Mechanismus benötigt werden, um Ausrichtungsfehler zwischen beiden
Mechanismen auszugleichen. Die Anwendung dieser Prinzipien ermöglicht
es, grundlegende Kinematiken für die exoskelettspezifischen Anforderungen
zu entwickeln. Eine Möglichkeit besteht in der Anwendung des Theorems der
parallelen Achsen (Beatty 1986). Dieses besagt, dass eine Drehung um eine
Referenzachse durch eine Drehung zu dieser parallel verlaufenden zweiten
Achse und einer dazu orthogonalen Verschiebung abbildbar ist.
Abbildung 2.11: Anwendung des Theorems der parallelen Achsen. Durch das Einbringen eines
Schubgelenks wird der Ausrichtungsfehler zwischen den beiden Drehgelenken
an der MRS ausgeglichen.
Abbildung 2.11 zeigt ein Exoskelett (rot), welches über einen Bewegungs-
freiheitsgrad in der Sagittalebene verfügt, wobei angenommen wird, dass
sich das menschliche Kniegelenk (schwarz) ebenfalls nur in der Sagittal-
ebene bewegen kann. Bei Knieflexion ergibt sich ein Orientierungsfehler der
unterschenkelseitigen MRS im Vergleich zum menschlichen Bein und die
MRS verschiebt sich in Richtung des Kniegelenks (mittlere Darstellung).
Die Aufhebung dieser Fehler ist durch die Ergänzung eines Schubgelenks in
die kinematische Kette möglich (rechte Darstellung). Dies erschwert aller-
dings die Aktuierung des Drehgelenks, da sich der Aktuator im abgebildeten
Beispiel entweder am Unterschenkel oder zwischen dem Dreh- und dem
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Schubgelenk befinden muss, um eine ungewollte Auslenkung des Schubge-
lenks zu vermeiden.
Eine andere Möglichkeit, um Ausrichtungsfehler zu vermeiden, ist die Anord-
nung mehrerer parallel verlaufender Drehachsen in Reihe. Wird die Flexions-
achse des Kniegelenks beispielsweise durch drei Drehgelenke mit parallel
verlaufenden Drehachsen abgebildet, befindet sich das GRZ im Schnittpunkt
der Normalen der sie verbindenden Segmente. Diese Anordnungen sind des-
halb in der Lage, Translationen des GRZ während des Betriebs auszugleichen.
Allerdings gestaltet sich die Aktuierung als schwierig, da das Drehmoment
möglichst gleichmäßig auf alle drei Drehachsen verteilt werden muss. Zieht
man die hohe Komplexität des menschlichen Kniegelenks mit drei Rotati-
onsachsen in Betracht, wären mindestens neun Drehgelenke erforderlich, um
das Exoskelett in allen anatomischen Ebenen auf die Rotationsachsen des
Kniegelenks auszurichten.
Weiterhin können zusätzliche passive Gelenke an der MRS angebracht wer-
den, um Ausrichtungsfehler auszugleichen. Im Beispiel aus Abbildung 2.11
kann durch das Einbringen eines Dreh- und Schubgelenks an der unterschen-
kelseitigen MRS der Ausrichtungsfehler behoben werden, ohne das grün
eingefärbte Schubgelenk zu verwenden.
Soft-Exo-Suits
Diese Art von Exoskeletten besitzt keine steife, durch Gelenke verbundene
Struktur, sondern setzt sich aus am Körper getragenen Textilien zusammen.
Dementsprechend sind die Systeme leicht und kompakt wobei spezielle
Mechanismen zur Ausrichtung der korrespondierenden Mensch-Exoskelett-
Achsen nicht benötigt werden. Für die Aktuierung wird ein Seilzug durch die
Textilien bis ans Ende der kinematischen Kette, beispielsweise das Fußge-
lenk, geführt und kann somit je nach Seilführung Drehmomente um mehrere
menschliche Bewegungsfreiheitsgrade einleiten. Diese Art der Kraftübertra-
gung ermöglicht es außerdem, die gesamte Aktuatorik am Torso und damit
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nah am Massenschwerpunkt des Trägers zu platzieren und somit die metabo-
lische Effizienz zu erhöhen. Die Verwendung von weichen, elastischen Texti-
lien als MRS begrenzt allerdings die maximal übertragbaren Drehmomente
und aufgrund der fehlenden Gelenke ist es nicht möglich, Drehmomente
definiert auf eine bestimmte menschliche Gelenkachse einzuleiten.
(a) Myosuit (b) Soft-Exo-Suit zur Augmentation
Abbildung 2.12: Beispiele für Soft-Exo-Suits: (a) Myosuit zur Kompensation von Muskelschwä-
che (Schmidt u. a. 2017, © 2017 IEEE), (b) Soft-Exo-Suit zur Augmentation
von gesunden Benutzern (Asbeck u. a. 2015 © 2015 IEEE).
Beispiele für solche Systeme wurden in Bartenbach u. a. (2015), Schmidt u. a.
(2017) oder Asbeck u. a. (2015) vorgestellt (vgl. Abbildung 2.12), wobei
in die letztgenannte Soft-Exo-Suit pro Bein zwei Stahlseile in eine unter
der Kleidung tragbare Textilstruktur integriert sind. Ein Seil verläuft vom
Aktuator am Rücken zunächst an der Vorderseite des Oberschenkels ent-
lang zum Kniegelenk, kreuzt dieses und verläuft dann an der Rückseite des
Unterschenkels bis zu seinem Endpunkt an der Ferse. Dieses Seil unterstützt
die Hüftflexion und die Plantarflexion des Sprunggelenks. Das zweite Seil
verläuft vom Aktuator am Rücken zur Oberschenkelrückseite, um die Hüftex-
tension zu unterstützen. Zur Aktuierung des ersten Seils steht eine Leistung
von 200 W zur Verfügung. Das zweite Seil wird von einem Aktuator mir der
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gleichen Leistung angetrieben, allerdings wird diese auf beide Beine ver-
teilt. Das System ermöglicht Gehgeschwindigkeiten von bis zu 1,79 ms−1,
jedoch wurde noch nicht gezeigt, ob sich die metabolische Effizienz durch
das System verbessert.
Zusammenfassung Soft-Exo-Suits besitzen keine definierten Achsen, so
dass sie einen sehr guten Tragekomfort bieten. Allerdings besteht nicht die
Möglichkeit, Drehmomente gezielt um eine menschliche Bewegungsachse
einzuleiten. Dies gilt auch für endpunktbasierte Systeme, so dass diese bei-
den Grundaufbauten nicht weiter in Betracht gezogen werden. Kinematisch
äquivalente und nicht-äquivalente Systeme ermöglichen das gezielte Auf-
prägen von Drehmomenten auf einen bestimmten Bewegungsfreiheitsgrad,
allerdings muss aufgrund der Kopplung an jedem Beinsegment und der
Verbindung der einzelnen Exoskelettsegmente durch Gelenkmechanismen,
jeder einzelne Gelenkmechanismus kinematisch kompatibel zum entspre-
chenden menschlichen Gelenk sein. Die verschiedenen Möglichkeiten, um
Ausrichtungsfehler der korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen aus-
zugleichen, sind nochmals in Abbildung 2.13 zusammengefasst und nach
Kategorien geordnet.
Abbildung 2.13: Methoden, zur Kompensation von Ausrichtungsfehlern der korrespondierenden
Mensch-Exoskelett-Achsen.
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Nachfolgend sollen Beispiele für Mechanismen vorgestellt werden, bei deren
Entwicklung die Minimierung von Ausrichtungsfehlern im Fokus steht. Die
Mechanismen sind nach dem anatomischen Gelenk für das sie entwickelt
wurden und der dabei verwendeten Kategorie aus Abbildung 2.13 unterteilt.
2.3.2 Kinematisch kompatible Gelenkmechanismen
Die Entwicklung von Gelenkmechanismen für die untere Extremität, die alle
konkurrierenden Anforderungen erfüllen (gute kinematische Kompatibilität,
aktuierbar, geringer Bauraum), stellt eine große Herausforderung dar. Bisher
existiert nach Wissen des Autors kein Exoskelett für die unteren Extremitäten,
in das drei kinematisch kompatible Gelenkmechanismen integriert sind.
Hüftgelenk
Für das Hüftgelenk wurden sowohl kinematisch äquivalente als auch kinema-
tisch nicht-äquivalente Gelenkmechanismen vorgestellt, wobei die einfachs-
ten Konstruktionen aus drei Drehgelenken bestehen (Hyon u. a. 2013, Costa
u. a. 2006, Wang u. a. 2013). Das Drehgelenk für die IR/AR-Achse befindet
sich dabei zwischen den Drehgelenken für die A/A- und F/E-Achse, außer-
halb des menschlichen Körpers. Die Achsen von Exoskelett und Mensch
können also grundsätzlich nicht fluchten. Dieser Makro-Ausrichtungsfehler
wird von den Entwicklern in Kauf genommen, um die Komplexität des Sys-
tems gering zu halten, und z. B. durch eine geringe Riemenspannung an der
Schnittstelle zum Oberschenkel ausgeglichen.
Gelenkmechanismen mit umlaufendem Bewegungsfreiheitsgrad
Um die Ausrichtung auf die IR/AR-Achse zu verbessern, wird in Kwa
u. a. (2009) und im BLERE-Exoskelett (Yang u. a. 2014) eine gebogene
Linearschiene verwendet, auf der sich ein Schlitten auf einer festen Kreis-
bahn bewegt. Im BLERE-Exoskelett befindet sich die gebogene Linear-
schiene hinter der durch Drehgelenke dargestellten A/A- und F/E-Achse
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am Oberschenkel des Benutzers (vgl. Abbildung 2.14a). Der Mechanismus
lässt sich damit vor dem Betrieb theoretisch auf alle anatomischen Achsen
ausrichten, wobei dies nur auf Benutzer mit einem speziellen Körperbau, dem
Radius der gebogenen Linearschiene entsprechend, zutrifft. Während des
Betriebs kann sich die kinematische Kette nicht auf Verschiebungen des GRZ,
beispielsweise durch eine falsche Positionierung des Gelenkmechanismus
während des Anziehvorgangs, anpassen.
(a) BLERE (b) Cyberlegs (c) Drei Dreh- und Schubgelenke
Abbildung 2.14: Kinematisch kompatible Gelenkmechanismen für das Hüftgelenk: (a) BLERE-
Exoskelett mit gebogener Linearschiene (Yang u. a. 2014, © 2014 IEEE), (b)
Cyberlegs Hüftexoskelett mit passiven Gelenken an der MRS (Giovacchini
u. a. 2015, © 2015 IEEE), (c) Anwendung des Theorems der parallelen Achsen
(Junius u. a. 2017, © 2017 IEEE).
Zusätzliche Gelenke an der MRS Das in Giovacchini u. a. (2015) vorge-
stellte Hüftexoskelett dient zur Augmentierung von gesunden Personen und
ist in Abbildung 2.14b dargestellt. Es besitzt eine aktuierte, durch passive
Bewegungsfreiheitsgrade (5, 6) auf die menschliche F/E-Achse ausgerichtete,
Gelenkachse (4) und eine darunterliegende nichtaktuierte, nichtausgerichtete
Achse (10), die Abduktions- bzw. Adduktionsbewegungen erlaubt. Zusätz-
lich wurden vier weitere passive Bewegungsfreiheitsgerade realisiert, um
die Ausrichtungsfehler, an der aus orthetischen Schalen bestehenden Schnitt-
stelle zum Oberschenkel, zu kompensieren (9) und das Exoskelett auf die
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Körpermaße des Benutzers einzustellen (1). Dieses System ist damit kine-
matisch nicht-äquivalent. Ein seriell elastischer Aktuator unterstützt Bewe-
gungen um die FE-Achse mit einem maximalen Drehmoment von 35 Nm
bei einer Steifigkeit von 100 Nmrad−1.
Anwendung des Theorems der parallelen Achsen Das von Junius u. a.
(2017) vorgestellte Hüftexoskelett ist in der Lage, Ausrichtungsfehler in allen
anatomischen Ebenen auszugleichen. Die kinematische Kette des Exoskeletts
besteht aus drei Paaren von jeweils einem Dreh- und Schubgelenk, so dass
das Theorem der parallelen Achsen auf jede anatomische Achse angewendet
wird (vgl. Abbildung 2.14c). Der maximale Bewegungsraum wurde über
Aufnahmen mit einem optischen System zur Bewegungserfassung evaluiert.
Es zeigt sich, dass der bestehende Mechanismus viele Alltagsbewegungen,
wie das Gehen oder Aufstehen und Hinsetzen, ohne Einschränkungen ermög-
licht. Weitere Studien, mit einem die F/E-Achse unterstützenden Aktuator
(maximales Drehmoment 20 Nm), deuten eine Erhöhung der metabolischen
Effizienz beim Aufstehen und Hinsetzen an (Junius u. a. 2018). Allerdings
werden sehr lange Schubgelenke benötigt, um die GRZ von Mensch und
Exoskelett aufeinander auszurichten, da sich die A/A-Achse am Ende der
kinematischen Kette, also am Oberschenkel befindet. Dies hat einen großen
Bauraum in posteriore und laterale Richtung zur Folge. Zudem erschwert
diese Anordnung die Integration eines zweiten Aktuators, der Drehmomente
auf die A/A-Achse aufprägt.
Zusammenfassung Besitzt ein Mechanismus für das Hüftgelenk also eine
kinematisch äquivalente Gelenkanordnung, ist eine Ausrichtung der Achsen
während des Betriebs nicht möglich. Wird der Mechanismus um zusätzliche
passive Gelenke erweitert, verbessert sich die kinematische Kompatibilität,
allerdings erhöht sich damit auch der Bauraum und die Komplexität des
Systems. Am Hüftgürtel steht jedoch ein relativ großer Bauraum zu Verfü-
gung, ohne dass dabei Bauraumbeschränkungen für Gelenkmechanismen
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am Knie- oder Sprunggelenk entstehen würden. Vergleicht man die Anzahl
der aktuierten Bewegungsfreiheitsgrade in Tabelle 2.5 mit der Anzahl der
ausgerichteten Bewegungsfreiheitsgrade und der Menge der dabei verbauten
Gelenke wird deutlich, dass es bisher aufgrund der steigenden Komplexi-
tät nicht möglich ist eine gute kinematische Kompatibilität zu erreichen
und gleichzeitig unterstützende Drehmomente um die A/A- und F/E-Achse
einzuleiten.
Tabelle 2.5: Zusammenfassung der wichtigsten Parameter aktueller Gelenkmechanismen für










Kwa u. a. (2009) 0 2 3 A3
Yang u. a. (2014) 0 2 3 A3
Giovacchini u. a. (2015) 1 1 4 NA3
Junius u. a. (2017) 3 1 6 NA1
Kniegelenk
Der komplexe anatomische Aufbau des Kniegelenks erschwert die Entwick-
lung von kinematisch kompatiblen Exoskelettgelenken. Einerseits muss das
Gelenk flexibel genug sein, um die bei Bewegungen auftretenden Rotationen
und Translationen des GRZ abbilden zu können, andererseits sollten hohe
Drehmomente über das Kniegelenk übertragen bzw. dort generiert werden,
um beispielsweise das Aufstehen oder das Heben schwerer Lasten zu unter-
stützen. Zudem ist der Bauraum für das Gelenk durch die Länge des Ober-
und Unterschenkels begrenzt. Aufgrund dieser widersprüchlichen Randbe-
dingungen verwenden viele kommerziell sowie in der Forschung entwickelte
Systeme ein Drehgelenk, welches Bewegungen um die F/E-Achse erlaubt
(Cyberdyne 2019, Wang u. a. 2013, Hyon u. a. 2013, Gloger u. a. 2015, Jezer-
nik u. a. 2008). Dies ermöglicht die Konstruktion von kleinen sowie leichten
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Systemen. Allerdings treten bei diesen stark vereinfachten Konstruktionen
zwangsweise Makro- und Mikro-Ausrichtungsfehler auf.
Für das Kniegelenk existiert derzeit die größte Anzahl an Mechanismen, bei
denen eine gute kinematische Kompatibilität im Fokus steht. Dabei werden
zwei unterschiedliche Ansätze verfolgt: Gute Achsausrichtung in der Sagittal-
ebene bei gleichzeitig kleinem Bauraum und geringer Komplexität oder gute
Achsausrichtung auf alle anatomischen Achsen, was eine hohe Komplexität
und einen großen Bauraum zur Folge hat. Bei allen Systemen wird entweder
das Theorem der parallelen Achsen angewendet oder Ausrichtungsfehler
werden über Drehgelenke mit parallel verlaufenden Gelenkachsen reduziert.
Drehgelenke mit parallel verlaufenden Gelenkachsen Werden mindes-
tens drei Drehgelenke mit parallel verlaufenden Gelenkachsen in Reihe reali-
siert und parallel zur Sagittalebene positioniert, können die Verschiebungen
des GRZ im Knie in dieser Ebene vom Exoskelett abgebildet werden. Alle
nach diesem Prinzip entwickelten Gelenkmechanismen beschränken sich
auf die Ausrichtung der F/E-Achse in der Sagittalebene wobei verschiedene
technische Lösungen entwickelt wurden, um das Drehmoment über die kine-
matische Kette hinweg zu übertragen. Einige Ansätze kombinieren dies mit
weiteren Drehgelenken, die nicht-ausgerichtete Rotationen um die A/A- und
IR/AR-Achse erlauben.
Das IT-Knee (Saccares u. a. 2016) besteht aus zwei gekoppelten Parallelo-
grammen, um die korrespondierenden F/E-Achsen von Mensch und Exoske-
lett in der Sagittalebene auszurichten. Am Anfang der kinematischen Kette
ist ein zusätzliches Drehgelenk, am Ende ein zusätzliches Kardangelenk
verbaut, um Rotationen um die anderen anatomischen Achsen zu ermögli-
chen. Der grundlegende Aufbau ist in Abbildung 2.15 rechts dargestellt. Der
Aktuator bewegt das erste Gelenk des ersten Parallelogramms (θ2), wobei
diese Bewegung durch die Kopplung der beiden Parallelogramme eine Dreh-
sowie eine Translationsbewegung am Ende des zweiten Parallelogramms
auslöst. Das Kardangelenk lässt Bewegungen um die A/A-Achse (θ5) und um
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die IR/AR-Achse (θ6) zu. Aufgrund dieses Aufbaus treten bei kombinierten
Bewegungen um die A/A- und IR/AR- Achse Ausrichtungsfehler entlang der
Sagittalachse auf.
Abbildung 2.15: Konstruktion aus zwei gekoppelten Parallelogrammen zur Ausrichtung der
korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen am Kniegelenk (Saccares u. a.
2016, © 2016 IEEE).
Insgesamt ergibt sich aus den verwendeten Materialien und der Konstruktion
aus Parallelogrammen ein steifes Kniegelenk, das hohe Drehmomente über-
trägt und vorgegebene Drehmomentverläufe genau abbildet. Das nominelle
Drehmoment des Aktuators beträgt 140 Nm bei einer Winkelgeschwindigkeit
von 390 °s−1. Dieses Drehmoment induziert, abgesehen von den Ausrich-
tungsfehlern der Sagittalachsen, Bewegungen um die menschliche F/E-Achse.
Die Autoren machen in den bisher veröffentlichten Quellen keine Angaben
zum maximalen Bewegungsraum der Gelenkachsen, allerdings wurde in
Experimenten ein Flexionswinkel von 120° aufgezeichnet. Das Gesamtsys-
tem wiegt inklusive Aktuator, aber ohne Akkumulatoren oder einen Kon-
trollrechner, 3,75 kg. Zudem belegt das System nahezu den kompletten Ober-
schenkelbereich, was das Anbringen eines Hüftgelenks erschwert.
Andere Mechanismen, die ausschließlich zur Ausrichtung der F/E-Achse in
der Sagittalebene entwickelt wurden und nur Rotationen um die F/E-Achse
ermöglichen, bestehen aus einem überschlagenen Gelenkviereck (Kim u. a.
2012), einer aus industriellen Anwendungen bekannten Schmidt-Kupplung
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(Celebi u. a. 2013) oder aus drei in Reihe geschalteten Drehgelenken (Choi
u. a. 2016). In der letztgenannten Arbeit bilden die drei Drehgelenke einen
passiven Mechanismus, der ausschließlich zur Vermeidung von Ausrich-
tungsfehlern dient. Eine vierte unabhängige Seilrolle, die sich vom Aktuator
aus gesehen vor dem passiven Mechanismus befindet, wird über ein zweites
Seil vom Aktuator angetrieben.
(a) (b)
Abbildung 2.16: Sechs in Reihe geschaltete Bolzengelenke zur Ausrichtung des GRZ in der
Sagittalebene: (a) CAD-Konstruktion des Kniegelenks, (b) Aktuierter Prototyp
(Choi u. a. 2017, © 2017 IEEE).
Dieses Prinzip entwickeln die Autoren weiter, um Ausrichtungsfehler auch
in der Frontalebene auszugleichen (Choi u. a. 2017). Das System ist in Abbil-
dung 2.16 dargestellt. Der aktive Bewegungsfreiheitsgrad besteht aus je sechs
in Reihe geschalteten und in Nuten geführten Bolzengelenken (rolling cams)
auf der lateralen und medialen Seite des Kniegelenks. Um Ausrichtungsfehler
in der Sagittalebene auszugleichen, wird die Bewegung der Gelenke, wie in
der vorherigen Konstruktion, über zwei Seilzüge gekoppelt. Das Ende der
Seilzüge ist über eine Seilrolle mit dem Aktuator verbunden, so dass das
Kniegelenk aktiv gebeugt und gestreckt werden kann (vgl. Abbildung 2.16a).
Der lateral des Oberschenkels angebrachte Aktuator entwickelt ein maxima-
les Drehmoment von 10 Nm. Die Stahlseile verlaufen zunächst durch den
Mechanismus auf der lateralen Seite, kreuzen dann das Kniegelenk Richtung
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medial und verlaufen dann durch den medial angebrachten Mechanismus zu
dessen proximalem Ende. Zusätzlich jeweils am Ober- und Unterschenkel-
rahmen angebrachte passive Gelenke ermöglichen eine Ausrichtung in der
Frontalebene, also auf die menschliche IR/AR-Achse. Der Bewegungsraum
um die F/E-Achse beträgt 180°. Bedingt durch die Konstruktion ergibt sich
eine Steifigkeit für den Gesamtmechanismus von 183 Nm/rad und aus der
Längendifferenz der beiden Stahlseile ein Aktuatorspiel von 12°, wenn sich
die Bewegungsrichtung von Flexion nach Extension oder umgekehrt ändert.
Daraus folgt, dass vorgegebene Drehmomentverläufe nicht vom Mechanis-
mus abgebildet werden können. Während eines Doppelschritts ist dies vor
allem in der frühen Standphase (LRP und MST) von Bedeutung, in der
das Kniegelenk um ca. 20° gebeugt und gestreckt wird. In diesen Phasen
treten die größten Drehmomente während eines Doppelschritts auf, durch
das Aktuatorspiel kann der Gelenkmechanismus den Benutzer dort aber nur
bedingt unterstützen.
Anwendung des Theorems der parallelen Achsen Wang u. a. (2014)
kombinieren zwei in Nuten geführte Bolzen- (Cam Rollers) sowie ein Schub-
gelenk (Slider), um die Translation des Momentandrehpunkts in der Sagit-
talebene nachzubilden (vgl. Abbildung 2.17a). Durch die Führung ist die
Dreh- mit der Linearbewegung gekoppelt und wird durch die Form der Nut
vorgegeben. Zur Evaluation wird die, durch die Interaktion mit einem Knie-
modell, induzierte Kraft auf den Aktuator des Exoskeletts über einen Sensor
gemessen. Eine Flexionsbewegung des Modells induziert eine geringere
Kraft auf den Aktuator, je mehr Bewegungsfreiheitsgrade im System vorhan-
den sind. Dies lässt den Schluss zu, dass sich die kinematische Kompatibilität
verbessert.
Eine Kombination aus einem Linear- und fünf Drehgelenken wird in Cai
u. a. (2011) beschrieben. Aufgrund der relativ geringen Anzahl an verbauten
Gelenken müssen diese Gelenke jeweils hohe Verschiebungen des GRZ
ausgleichen, so dass sich der Gelenkmechanismus über große Teile des Ober-
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und Unterschenkels erstreckt (vgl. Abbildung 2.17b). Das Schubgelenk dient
dabei zur Anpassung des Systems an verschiedene Oberschenkellängen und
befindet sich, vom Oberschenkel aus gesehen, am Anfang der kinematischen
Kette. Es erlaubt zudem die Ausrichtung der drei folgenden Rotationsgelenke
auf das menschliche GRZ.
(a) (b)
Abbildung 2.17: Ausrichtung der korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen am Kniege-
lenk durch Anwendung des Theorems der parallelen Achsen: (a) Geführtes
Bolzengelenk (Wang u. a. 2014, © 2014 IEEE), (b) Aus fünf Dreh- und einem
Schubgelenk bestehende kinematische Kette (Cai u. a. 2011, © 2011 IEEE).
Die Gelenkachsen der Drehgelenke stehen parallel zu den drei anatomi-
schen Achsen und ermöglichen Bewegungen um diese drei Achsen. Zwei
zusätzliche Drehgelenke am Ende der kinematischen Kette kompensieren in
Kombination mit dem Schubgelenk die Verschiebung des GRZ. Das maximal
vom Motor induzierte Drehmoment um die F/E beträgt 40 Nm und soll wäh-
rend der Rehabilitation dazu genutzt werden, durch eine gezielte Versteifung
des Gelenks die Muskulatur und den Bandapparat des Patienten zu stärken.
Die Konstruktion erlaubt eine maximale Flexion von bis zu 90° bei einer
maximalen Winkelgeschwindigkeit von 100 °s−1. In Experimenten erwies
sich die maximale Winkelgeschwindigkeit als zu gering, so dass sich die
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Probanden nicht mit ihrer selbst gewählten Gehgeschwindigkeit fortbewegen
können, was zu unnatürlichen Gelenkwinkeltrajektorien führt.
Zusammenfassung Für das Kniegelenk existieren bereits Gelenkmecha-
nismen, die eine gute kinematische Kompatibilität zum menschlichen Gelenk
aufweisen. Alle Ansätze sind dabei kinematisch nicht-äquivalent, was sich
auf die Anzahl der verbauten Gelenke und auf den Bauraum der Exoskelette
auswirkt. Tabelle 2.6 fasst die wichtigsten Eigenschaften der Gelenkmecha-
nismen zusammen. Alle Gelenkmechanismen sind in der Lage unterstützende
Drehmomente um die F/E-Achse zu generieren. Der einzige vollständig aus-
gerichtete Gelenkmechanismus von Cai u. a. (2011) kombiniert zwei Metho-
den und besitzt nur sechs Bewegungsfreiheitsgrade, hat dafür aber einen sehr
großen Bauraum.
Tabelle 2.6: Zusammenfassung der wichtigsten Parameter aktueller Gelenkmechanismen für










Wang u. a. (2014) 2/6 1 2 NA1
Kim u. a. (2012) 3/6 1 17 NA2
Celebi u. a. (2013) 3/6 1 9 NA2
Choi u. a. (2016) 3/6 1 3 NA2
Choi u. a. (2017) 4/6 1 14 NA2
Saccares u. a. (2016) 5/6 1 10 NA2
Cai u. a. (2011) 6/6 1 6 NA1/NA2
Sprunggelenk
Durch den sich direkt an das menschliche Sprunggelenk anschließenden Fuß
ist der Bauraum in distale Richtung für Exoskelette stark beschränkt. Des-
halb ist die Verwendung von Gelenkmechanismen, die für das Kniegelenk
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entwickelt wurden nur bedingt möglich. Zudem ist die Fläche der artiku-
lierenden Knochen im Sprunggelenk deutlich geringer als im Knie- oder
Hüftgelenk (vgl. Kapitel 2.1) und die Drehmomente während eines Gang-
zyklus kurzzeitig sehr hoch. Da das Sprunggelenk für die Fortbewegung
nicht zwingend benötigt wird, verzichten viele Gruppen auf dieses Gelenk
im Exoskelett oder verwenden passive Drehgelenke, die Bewegungen um die
F/E-Achse ermöglichen. Die im Folgenden vorgestellten Gelenkmechanis-
men wurden für die Rehabilitation oder zur Augmentierung von gesunden
Benutzern entwickelt und bilden die Gelenkkinematik genauer ab.
Imitation der Kinematik des Sprunggelenks In Agrawal u. a. (2005)
wurde ein Exoskelett mit dem Ziel entwickelt, eine (dauerhafte) Schwä-
chung des M. tibialis anterior und eine dadurch ausgelöste Einschränkung
der Beweglichkeit des Sprunggelenks auszugleichen. Die beiden Gelenkach-
sen sind so angeordnet, dass sie mit den schiefstehenden Bewegungsachsen
der beiden Sprunggelenke fluchten. Die Ausrichtung der Gelenkachsen muss
allerdings von einem Therapeuten vor dem Betrieb vorgenommen und für
jeden Patienten müssen dafür individuell geformte Blöcke hergestellt werden.
Die feststehenden Achsen bilden zudem die Arthrokinematik des Sprung-
gelenks nicht ab. Ein Aktuator, der die F/E-Achse des Exoskeletts antreibt,
soll die fehlende Kraft des M. tibialis anterior kompensieren, ein zur zweiten
Bewegungsachse parallel angeordnetes Feder-Dämpfer-System erleichtert
zudem das Balancieren mit dem System. Allerdings sind weder für den
Aktuator noch für das Feder-Dämpfer-System Kenndaten bekannt und es lie-
gen keine Informationen über eine experimentelle Evaluation mit gesunden
Probanden oder Patienten vor.
Anwendung des Theorems der parallelen Achsen Das AssistOn-Ankle
(Erdogan u. a. 2017) verwendet eine Stewart-Plattform, mit der die Orientie-
rung und Translation des ringförmigen Endstücks W über drei gekoppelte
Aktuatoren in einem definierten Arbeitsraum beliebig verändert werden kann.
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Die in Abbildung 2.18a dargestellte Kinematik hat sechs Bewegungsfreiheits-
grade, die über die Schubgelenke (L1, L2, L3) aktuiert werden. Dieses System
wird fest mit dem Sprunggelenk A verbunden, welches als kinematische
Kette aus drei Drehgelenken modelliert ist. Aufgrund der Kopplung der drei
Aktuatoren und des kinematischen Aufbaus sind die Bewegungsräume um
die F/E- und A/A-Achse voneinander abhängig. Ein hoher Inversionswinkel
begrenzt die Bewegungsfreiheit von F/E stark und umgekehrt.
(a) (b)
Abbildung 2.18: AssistOn-Ankle: (a) Aufbau einer Stewart-Plattform mit drei Aktuatoren, (b)
Prototyp des Systems (Erdogan u. a. 2017, ©2017 Springer Nature).
Das System wurde so umgesetzt, dass Gangbewegungen und das Hinsetzen
bzw. Aufstehen von einem Stuhl mit dem System möglich sind. Die Aktua-
toren befinden sich außerhalb des Exoskeletts und sind über Seilzüge mit
Zugfedern (schwarze Zylinder in Abbildung 2.18b) verbunden, was eine
seriell elastische Aktuierung ermöglicht. Damit ist das System allerdings
auch nur stationär in einer Klinik einsetzbar. Aufgrund der Leistungsfähigkeit
der Linearaktuatoren (nominelle Kraft von 190 N, Maximalgeschwindigkeit
von 1 ms−1) ergibt sich ein kontinuierliches Drehmoment von 28 Nm um
die beiden Bewegungsachsen bei einer Winkelgeschwindigkeit von maxi-
mal 840 °s−1. Das Gewicht des am Bein befestigten Mechanismus ohne
Aktuatoren beträgt 4,25 kg.
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Drehgelenke mit parallel verlaufenden Gelenkachsen Der als passives
Exoskelett ausgelegte Entwurf von Hong u. a. (2014) dient im Gegensatz
zu den vorher beschriebenen Arbeiten zur Augmentation von gesunden Per-
sonen. Durch eine Torsionsfeder wird die Drehmomentspitze während des
Doppelschritts in der Pre Swing Phase verringert (vgl. Abbildung 2.19).
Um eine gute kinematische Kompatibilität des Mechanismus zu erreichen,
verwenden die Autoren zwei parallel geschaltete kinematische Ketten: Late-
ral des Sprunggelenks verläuft ein Gelenkfünfeck (J1− J5), posterior des
Sprunggelenks befindet sich eine Kette aus einem Dreh-, einem Kugel- und
einem Kardangelenk (J6− J8). Die Torsionsfeder mit einer Federsteifigkeit
von 50 Nm/rad übt dabei ein Drehmoment auf das Drehgelenk J6 aus und
unterstützt somit die Dorsiflexion des Benutzers.
(a) (b)
Abbildung 2.19: Aus einem Gelenkfünfeck bestehender Gelenkmechanismus für das Sprung-
gelenk: (a) Schematische Darstellung der kinematischen Kette, (b) CAD-
Konstruktion (Hong u. a. 2014 © 2014 IEEE).
Das maximale Drehmoment während eines Gangzyklus verringert sich
dadurch für einen 75 kg schweren Probanden, der zusätzlich einen 45 kg
schweren Rucksack trägt, rechnerisch von 150,8 Nm auf 88,9 Nm. Da die
Federsteifigkeit konstant ist, induziert sie allerdings ebenfalls während der
Schwungphase ein Drehmoment von bis zu 55 Nm um die F/E-Achse. Die-
ses Drehmoment muss von den Muskeln des Benutzers aufgebracht werden
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und erhöht damit den Energieverbrauch. In Experimenten verringert sich der
Energiebedarf beim Tragen des Exoskeletts während eines Doppelschritts
deshalb nur minimal. Wäre es möglich, die Federsteifigkeit während eines
Doppelschritts zu verändern, wäre das System deutlich effizienter.
Zusammenfassung In Tabelle 2.7 sind die wichtigsten Eigenschaften der
drei vorgestellten Systeme noch einmal zusammengefasst. Bisher existiert
kein Gelenkmechanismus, der über eine gute kinematische Kompatibilität
bei kleinem Bauraum und eine Aktuierung über am Exoskelett angebrach-
ten Aktuatoren verfügt. Wie beim Hüftgelenk steigt mit der Anzahl der
ausgerichteten Bewegungsfreiheitsgrade auch die Anzahl der Gelenke im
Mechanismus. Die in Hong u. a. (2014) und Erdogan u. a. (2017) vorgestell-
ten Mechanismen besitzen eine sehr gute kinematische Kompatibilität. Um
ein kleines und leichtes System zu realisieren sind im erstgenannten Mecha-
nismus allerdings keine Aktuatoren verbaut, sodass kein Energieeffizientes
Gehen möglich ist. Der aus einer Stewart-Plattform bestehende Entwurf in
Erdogan u. a. (2017) besitzt einen großen Bauraum, so dass die Integration
von Aktuatoren nur sehr schwer möglich ist. Im Mechanismus von Agrawal
u. a. (2005) sind Aktuatoren integriert, allerdings ist die Ausrichtung der
korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen nur bedingt möglich.
Tabelle 2.7: Zusammenfassung der wichtigsten Parameter aktueller Gelenkmechanismen für










Agrawal u. a. (2005) 0/2 1 2 A2
Hong u. a. (2014) 2/2 0 9 NA2
Erdogan u. a. (2017) 2/2 2 8 NA1
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Zusammenfassung und Diskussion
Die Zusammenfassung des aktuellen Stands der Forschung zeigt, dass deut-
lich mehr Systeme mit einer kinematisch nicht-äquivalenten Struktur exis-
tieren (11 von 14), als mit einer kinematisch äquivalenten Struktur. Für das
Hüft- und Sprunggelenk wurden bisher überhaupt nur drei bzw. ein Gelenk-
mechanismen entwickelt, die speziell für die Augmentierung von gesunden
Personen gedacht sind.
Am Hüftgelenk kommen kinematisch äquivalente und nicht-äquivalente
Gelenkmechanismen zum Einsatz. Dies ist generell möglich, da das mensch-
liche Gelenk aufgrund seiner Ausprägung als Kugelgelenk nur eine minimale
Arthrokinematik aufweist. Durch den Einsatz eines umlaufenden Bewe-
gungsfreiheitsgrades (A3) kann so die IR/AR-Achse des Exoskeletts auf die
innerhalb des Körpers verlaufende IR/AR-Achse des Benutzers ausgerichtet
werden. Allerdings verändert sich der Radius der dafür eingesetzten gebo-
genen Linearschiene für jeden Benutzer. Gleichzeitig steht am Hüftgürtel
des Benutzers ein relativ großer Bauraum zur Verfügung. Die Entwicklung
von kinematisch nicht-äquivalenten Gelenkmechanismen, mit einer hohen
Anzahl an Gelenkachsen und großem Bauraum ist deshalb an dieser Stelle
nicht unbedingt ein Nachteil.
Da bisher keine technische Umsetzung existiert, die die menschliche Kinema-
tik des Knie- bzw. Sprunggelenks in einem Gelenk abbilden kann, werden die
durch die Arthrokinematik auftretenden Verschiebungen des GRZ ausschließ-
lich durch kinematisch nicht-äquivalente Strukturen kompensiert. Allerdings
sind diese Konstruktionen komplex zu aktuieren und besitzen einen großen
Bauraum. Am Sprunggelenk ist das System von Agrawal u. a. (2005) kinema-
tisch äquivalent aufgebaut, muss allerdings vor dem Betrieb sehr aufwändig
auf den Benutzer eingestellt werden. Zudem ist eine Ausrichtung der korre-
spondieren Mensch-Exoskelett-Achsen während des Betriebs nicht möglich.
Derzeit existiert nach Wissen des Autors kein Exoskelett, in das drei kinema-
tisch kompatible Gelenkmechanismen integriert sind. Ein Grund dafür ist,
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dass bisher kein Gelenkmechanismus alle konkurrierenden Anforderungen,
also eine gute kinematische Kompatibilität und Aktuierbarkeit bei gleichzei-
tig kleinem Bauraum, erfüllt. Zudem wurde die kinematische Kompatibilität
bei keinem der vorgestellten Gelenkmechanismen experimentell an Proban-
den evaluiert. In Wang u. a. (2014) erfolgt die experimentelle Evaluation an
einem Modell des menschlichen Kniegelenks, mit dem verschiedene mecha-
nische Konfigurationen gekoppelt werden. Ein 3D-Kraftsensor erfasst die
am unterschenkelseitigen Verbindungspunkt der beiden Gelenke durch eine
Bewegung induzierten Kräfte, wobei geringe Kräfte auf eine gute kinemati-
sche Kompatibilität hindeuten. Weitere mögliche Verfahren, um die kinema-
tische Kompatibilität von Gelenkmechanismen experimentell zu bestimmen
werden im folgenden Abschnitt dargestellt.
2.4 Evaluation der kinematischen Kompatibilität
Intuitiv bietet sich die Verwendung von optischen Systemen zur Bewegungs-
erfassung an, um die Position der GRZ des Probanden und des Exoskeletts
zu erfassen und den Abstand zwischen diesen zu berechnen. Dafür müssen
Marker auf der Haut des Probanden und am Exoskelett angebracht wer-
den. Allerdings ist die genaue Berechnung der Position des menschlichen
GRZ durch auf der Haut angebrachten Markern ein aktuelles Forschungspro-
blem, da sich die Marker aufgrund der Verschiebung des sich unter der Haut
befindenden Weichgewebes bei Gelenkartikulation verschieben (vgl. Camo-
milla u. a. (2018), Kainz u. a. (2015)). Zudem sind mit dieser Methode keine
Aussagen über die an der Mensch-Roboter-Schnittstelle (MRS) wirkenden
Interaktionskräfte zwischen Mensch und Exoskelett möglich. Schränkt das
Exoskelett die Bewegungen des Benutzers sehr stark ein ergeben sich geringe
Verschiebungen des GRZ im anatomischen Gelenk, gleichzeitig treten aber
hohe Interaktionskräfte an der MRS auf. Wie bereits erwähnt, führen Ausrich-
tungsfehler zwischen den korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen
ebenfalls zu erhöhten Scher- und Druckkräften an der MRS. Über diese
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Interaktionskräfte können Rückschlüsse auf die kinematische Kompatibilität
und den zu erwartenden Tragekomfort für den Benutzer gezogen werden.
Um die Interaktionskräfte indirekt zu erfassen, wird in Kim u. a. (2017a)
ein 6D-Kraft-Momenten-Sensor zwischen der MRS am Oberarm und der
sich daran anschließenden Struktur des Harmony-Exoskeletons integriert.
Das Exoskelett verfügt über insgesamt 14, von seriell elastischen Aktuatoren
angetriebene, Gelenke sowie ein aktuiertes Parallelogramm, welches Bewe-
gungen um das menschliche Sternoklavikulargelenk ermöglichen soll (vgl.
Abbildung 2.20a). Um die kinematische Kompatibilität mit (Free) und ohne
(Fixed) Parallelogramm zu vergleichen, werden die Interaktionskräfte bei
Armbewegungen mit diesen beiden mechanischen Konfigurationen aufge-
zeichnet. In beiden Versuchen soll der Proband seinen Arm um das Schul-
tergelenk nach oben ziehen (humerothorakale Abduktion). Abbildung 2.20b
zeigt die gemessene Interaktionskraft bei den beiden Experimenten. Diese ist
bei aktuiertem Parallelogramm deutlich geringer und der maximale Abdukti-
onswinkel steigt im Vergleich zum Experiment ohne Parallelgramm um ca.
40°. Die Autoren schließen daraus, dass sich die kinematische Kompatibilität
des Systems durch den Mechanismus verbessert.
Andere Studien messen die Interaktionskräfte direkt zwischen der MRS und
der entsprechenden Körperregion des Benutzers, um auf den Tragekomfort
des Exoskeletts zu schließen. Dafür wurden mit Sensoren bestückte Klett-
bänder entwickelt (Tamez-Duque u. a. 2015) oder Force Sensing Resistors
(Rathore u. a. 2016) auf die MRS geklebt. Die bislang aufwändigste Studie
zur Messung der Interaktionskräfte zwischen Mensch und Exoskelett für die
unteren Extremitäten wurde in Huysamen u. a. (2018) durchgeführt. Das für
den industriellen Einsatz entwickelte Exoskelett unterstützt aktiv die Hüft-
flexion des Benutzers beim Heben und Abstellen einer Box (Gewicht 7,5 kg
und 15 kg). Zum Anlegen des Systems zieht der Benutzer zunächst einen
Rucksack auf, an dem über einen einstellbaren Rahmen die MRS für den
Oberschenkel befestigt ist. Da ausschließlich die Hüftflexion beim Heben
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und Abstellen von Lasten unterstützt wird, hat das Exoskelett ein Gelenk pro
Bein und reicht nur bis zum Oberschenkel.
(a) (b)
Abbildung 2.20: Evaluierung des Gelenkmechanismus für den Schultergürtel am Harmony-
Exoskeletons (a) Kinematik des Harmony, (b) Von der MRS auf die Struktur
des Exoskeletts übertragene Kraft bei einer humerothorakalen Abduktion. Die
X-Achse entspricht dem Abduktionswinkel (Kim u. a. 2017a © 2017 Sage
Publications).
Um die Interaktionskräfte an der Schulter, der Hüfte und am Oberschen-
kel zu quantifizieren, werden an den entsprechenden Stellen mit Sensoren
versehene Matten der Firma BodiTrack eingebracht, die über eine Matrix
aus Druckkraftsensoren die Druckverteilung zwischen MRS und Proband
messen. Insgesamt neun Probanden nahmen an den Experimenten teil und
führten dabei nach einer Trainingsphase fünf mal eine Hebe- und Abstellbe-
wegung aus. Das maximale unterstützende Drehmoment konnte von jedem
Probanden im Bereich von 15–25 Nm individuell festgelegt werden.
Während der Experimente sind die durchschnittlichen Druckkräfte (Gewicht
der Box 7,5 kg/15 kg) an der Hüfte (91,6 kPa/93,6 kPa) und am Oberschen-
kel (69,1 kPa/81,2 kPa) der Probanden deutlich höher als an der Schulter
(48 kPa/51,9 kPa). Diese Ergebnisse werden mit dem Pressure Pain Thres-
hold (PPT) verglichen. Der PPT gibt den Druck auf eine bestimmte Körper-
region an, ab dem der Proband Schmerz empfindet und beträgt nach Pons
(2008) oder Tamez-Duque u. a. (2015) abhängig von der Körperregion und
dem Probanden zwischen 280–480 kPa. In den Experimenten wird der PPT
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damit stark unterschritten. Allerdings weisen die Autoren darauf hin, dass
sich der PPT bei längerer Belastung stark reduziert, was in den Experimenten
nicht berücksichtigt wurde.
Die Messung der Druckkräfte an der MRS lässt auch Aussagen über die
kinematische Kompatibilität eines Gelenkmechanismus zu. Geht man von
gleichen Randbedingungen für zwei verschiedene Gelenkmechanismen aus,
d.h. dass die Druckkräfte nach dem Anziehen des Exoskeletts den gleichen
Wert aufweisen, ergeben sich für den Mechanismus mit der schlechteren
kinematischen Kompatibilität höhere Druckkräfte. Gleichzeitig lässt sich
durch den Vergleich mit dem PPT ermitteln, ob das Exoskelett beim Tragen
Druckstellen oder Schmerzen hervorruft. Um Aussagen über die Relativ-
bewegungen zum menschlichen Bein zu treffen, müssen gleichzeitig auch
Scherkräfte an der MRS gemessen werden. Zudem existiert zum jetzigen
Zeitpunkt keine einheitliche Methode oder Richtlinien für Experimente, um
die kinematische Kompatibilität eines Gelenkmechanismus zu bestimmen.
Ein Vergleich zwischen einzelnen Gelenkmechanismen ist deshalb derzeit
nur bedingt möglich.
2.5 Regelung von Exoskeletten
für die unteren Extremitäten
Neben den Herausforderungen, die sich aus der Interindividualität und Kom-
plexität der menschlichen Anatomie an die mechanische Konstruktion von
Exoskeletten ergeben, ist die Regelung von aktuierten Exoskeletten Gegen-
stand aktueller Forschung. Dies gilt für alle Klassen von Exoskeletten,
besonders aber für Systeme, die zur Augmentation von gesunden Menschen
gedacht sind. Idealerweise wird das Exoskelett erst dann vom Benutzer wahr-
genommen, wenn es unterstützende Drehmomente um seine Gelenkachsen
einleitet. Deshalb sollte der aktuelle Bewegungszustand des Benutzers klas-
sifiziert und bestenfalls seine Bewegungsintention prädiziert werden, um
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die Regelung des Systems frühzeitig an sich ändernde Gegebenheiten zu
adaptieren (Novak u. a. 2015).
Der Einfluss von Umwelt, Benutzer und des Exoskeletts selbst auf die Rege-
lung lässt sich nach Herr (2009), Varol u. a. (2010) und Tucker u. a. (2015)
wie in Abbildung 2.21 schematisch darstellen. Die Regelungsstrategie lässt
sich hierarchisch in drei Bereiche aufteilen: In der höchsten Regelungsebene
(High-Level-Controller, kurz HLC) soll das System die Bewegungsinten-
tion des Benutzers unter Berücksichtigung von Umwelteinflüssen und der
derzeitigen Interaktion zwischen Benutzer und Exoskelett klassifizieren und
daraus ein abstraktes Eingangssignal (z. B. Vorwärtslaufen) für die mittlere
Regelungsebene generieren. Zudem kann der Benutzer seinen eigenen Willen
(engl. volitional intent) ausdrücken, der in die Regelung einbezogen wird.
Abbildung 2.21: Grundlegendes Schema zur Regelung von Exoskeletten (Tucker u. a. (2015),
© 2015 Springer Nature).
Die Information aus der HLC wird in der mittleren Regelungsebene (Mid-
Level-Controller, kurz MLC) in einen konkreten Zustand des Exoskeletts,
also beispielsweise Positions- oder Drehmomentvorgaben für die einzelnen
aktuierten Gelenke überführt. Sie dienen in der unteren Regelungsebene (engl.
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Low-Level-Controller, kurz LLC) als Führungsgröße. Der LLC arbeitet dabei
meist in geschlossenem Regelkreis, wobei der aktuelle Zustand gemessen
und mit der Führungsgröße verglichen wird. Folgend werden Arbeiten vor-
gestellt, die den aktuellen Stand der Forschung für die obere und mittlere
Regelungsebene beschreiben.
2.5.1 Stand der Forschung für die mittlere Regelungsebene
Wie bereits erwähnt, dient der MLC dazu, den vom HLC klassifizierten
Bewegungszustand in einen Zustand des Exoskeletts zu überführen. Oftmals
werden dazu mehrere MLC verwendet, zwischen denen je nach Eingabe von
der HLC umgeschaltet wird und zudem der aktuelle Zustand des Exoskeletts
oder der Umgebung berücksichtigt. Derzeit sind nach Young u. a. (2017),
abhängig vom Anwendungsfall, Regelungsschemata die Drehmoment- oder
Positionsvorgaben generieren am gängigsten. Zur Augmentierung von gesun-
den Personen werden meist Drehmomentvorgaben an die LLC gesendet, wäh-
rend für die Rehabilitation häufig Positionsvorgaben als Führungsgröße für
den LLC generiert werden. Nach Tucker u. a. (2015) gibt es generell zwei ver-
schiedene Typen zur Regelung des Exoskeletts während der Fortbewegung:
Regler, die von der aktuellen Gangphase abhängen, also zeitabhängig sind,
werden als phase-based bezeichnet, wohingegen non-phase-based-Regler
keine Abhängigkeit von der aktuellen Gangphase aufweisen. Besteht für den
HLC die Möglichkeit während eines Doppelschritts den Aktivitätsmodus zu
ändern, lässt sich die Regelung dem ersten Typ zuordnen.
Für Regelungen mit Gangphasenabhängigkeit wird meist ein definierter Satz
von Aktionen hinterlegt, die bei Eintreten eines bestimmten Ereignisses
während des Doppelschritts ausgeführt werden. Die einfachsten Implementie-
rungen verwenden hierbei ein Ereignis, z. B. das Aufsetzen der Ferse (Asbeck
u. a. 2013), um vorher aufgenommene Gelenkwinkeltrajektorien unverändert
abzuspielen. Diese Regelungsstrategie berücksichtigt allerdings weder die
interindividuellen Unterschiede im Gang der Benutzer, noch die Veränderung
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der Bewegung durch äußere Einflüsse, z. B. beim Erreichen einer Treppe.
Parametrisierte Trajektorien, die auf physiologische Parameter wie die Größe
des Benutzers oder die Gehgeschwindigkeit angepasst werden können, wir-
ken diesem Problem entgegen (Yan u. a. 2015). Sie werden beispielsweise in
der Rehabilitation für Patienten mit Bewegungseinschränkungen, sowohl in
kommerziellen Systemen wie dem HAL (Cyberdyne 2019), eLEGS (EKSO
Bionics 2019a) oder ReWalk (ReWalk 2019) als auch in der Forschung, z. B.
im Mindwalker (Wang u. a. 2014) oder im IHMC Mobility Assist Exoskeleton
(Kwa u. a. 2009), eingesetzt.
Modellbasierte Ansätze Modellbasierte Regelungsansätze berechnen aus
einem zugrundeliegenden Mensch-Exoskelett-Modell und aktuellen Mess-
werten der Bodenreaktionskräfte oder den Gelenkwinkeln Vorgaben für die
Aktuatoren, um beispielsweise das Gewicht von Benutzer und Exoskelett in
der aktuellen Pose vollständig zu kompensieren. Diese Methode setzt aller-
dings ein genaues Modell des Exoskeletts und des sich darin befindlichen
Benutzers voraus und, dass die Position und Orientierung der Beinsegmente
von Mensch und Exoskelett einander entsprechen.
Eine modellbasierte Regelung wurde beispielsweise im XoR-Exoskeleton
zur Generierung von Gelenkwinkeltrajektorien verwendet (Morimoto u. a.
2012). Das Ziel besteht darin, eine gemeinsame Zustandsraumdarstellung für
Exoskelett und Mensch zu finden, so dass die Regelung aus vier am Bein des
Benutzers gemessenen EMG-Signalen die Position des Exoskeletts prädizie-
ren kann. Dazu führt der Proband zunächst Kniebeugen im nichtaktuierten
Exoskelett aus, wobei sowohl die Gelenkwinkel der Exoskelettgelenke als
auch die des Probanden über Goniometer erfasst werden. Nach der Über-
tragung der aufgezeichneten Trajektorien auf das Exoskelettmodell und ein
vereinfachtes Modell des menschlichen Körpers wird eine kanonische Kor-
relationsanalyse durchgeführt, um die kinematische Beziehung zwischen
den beiden Systemen zu bestimmen und den gemeinsamen Zustandsraum
x abzuleiten. Die Autoren verwenden in der Studie ein lineares Modell,
60
2.5 Regelung von Exoskeletten für die unteren Extremitäten
um die Gelenkwinkel und -winkelgeschwindigkeiten im Zustandsraum zu
prädizieren:






u = (EMG1,EMG2, · · · ,EMGn) (2.8)
Die Parameter A und B ergeben sich aus den vorher aufgezeichneten Gelenk-
winkeln und den Signalen von vier EMG-Elektroden am Bein des Probanden.
Zur Evaluation des Regelungsansatzes führt ein Proband Kniebeugen aus.
Die dabei entstehenden EMG-Signale und der Flexionswinkel des Hüftge-
lenks werden gemessen und aus den Daten Gelenkwinkelvorgaben für das
Simulationsmodell des Exoskeletts generiert. Zur Evaluation werden die
resultierenden Gelenkwinkel aus dem linearen Zustandsraummodell mit der
direkten Abbildung der gemessenen Gelenkwinkel auf das Exoskelettmo-
dell verglichen. Der mittlere quadratische Fehler zur Referenztrajektorie
verringert sich dabei von 2.1 auf 0.0018.
Adaptive Oszillatoren Adaptive Oszillatoren adaptieren automatisch ihre
Parameter, so dass ihre Eigenfrequenz der Frequenz eines beliebigen Ein-
gangssignals entspricht. Diese Eigenschaft nutzen Ronsse u. a. (2011), um
periodisch auftretende Merkmale während des Gangs oder der Ausführung
von Rehabilitationsübungen (z. B. Phase, Frequenz, Amplitude) zu extrahie-
ren und für die Regelung von Exoskeletten zu verwenden. Mit der Eigenfre-
quenz ω(t), der Phase Φ(t) und der Verstärkung ν ergibt sich der Oszillator
für das periodische Eingangssignal F(t) zu:
Φ˙= ω(t)+νF(t) · cosΦ(t) (2.9)
Der Ansatz setzt allerdings voraus, dass der Benutzer periodische sta-
bile Bewegungssignale generieren, also beispielsweise mehrere Schritte
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selbstständig und gleichmäßig ausführen kann. Basierend auf dem Ansatz
von Ronsse werden adaptive Oszillatoren für die Regelung von Hüftgelenken
(Zhang u. a. 2012), Ganzkörperexoskeletten (Matsubara u. a. 2012) oder zur
Schätzung der aktuellen Gangphase (Zheng u. a. 2017) verwendet.
Endliche Zustandsautomaten Derzeit am populärsten ist laut Tucker u. a.
(2015) die Verwendung von endlichen Zustandsautomaten, wobei im Falle
eines Doppelschritts jede Gangphase einen Zustand besitzt und zyklisch,
abhängig von bestimmten Ereignissen, zwischen diesen Zuständen gewech-
selt wird. Jedem Zustand werden vorher definierte Parameter, z. B. Feder-
steifigkeit und Dämpfung oder Verstärkungsfaktoren zugeordnet, um die
Regelung zu verändern. Abhängig von der Anzahl der Aktivitäten und der
Anzahl der verschiedenen Benutzer bedeutet dies aber auch, dass die Anzahl
der manuell zu definierenden Zustände sehr groß und die Definition der
einzelnen Zustände damit sehr aufwändig werden kann. Beispiele für die
Verwendung von endlichen Zustandsautomaten finden sich in Sankai (2010),
Murray u. a. (2012), Li u. a. (2013) oder Young u. a. (2017).
Beispielhaft soll an dieser Stelle das auf einem endlichen Zustandsautomaten
basierende Regelungsschema nach Hyun u. a. (2017) genauer erläutert wer-
den. Das Schema dient zur Regelung des Hyundai Life-caring Exoskeleton
(HLEX-v2, vgl. Abbildung 2.22a), welches über zwei aktuierte Gelenke
(Hüfte F/E, Knie F/E) und ein passives Gelenk (Hüfte A/A) pro Bein ver-
fügt. Der Einsatzzweck des Systems ist die Augmentierung von Senioren im
Alltag. Über zwei Kraftsensoren unter der Ferse und unter den Zehenspit-
zen einer Schuhsohle, sollen die vier Ereignisse Fersenkontakt, Standphase,
Abheben der Zehenspitzen und Schwungphase detektiert werden. Gleichzeitig
ist es möglich, aus der Gangphase des mit Sensoren versehenen Beins auf
die Gangphase des anderen Beins zu schließen. Je nach Gangphase wechselt
der Zustandsautomat zwischen sechs verschiedenen Zuständen und damit
verbundenen verschiedenen Regelungsschemata (vgl. Abbildung 2.22b).
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(a) (b)
Abbildung 2.22: Verwendung eines endlichen Zustandsautomaten zur Regelung des Hyundai
Life-caring Exoskeleton (HLEX-v2): (a) Prototyp des Systems, (b) Endlicher
Zustandsautomat (Hyun u. a. 2017, © 2017 Springer Nature).
Während Weight Bearing, Ready for Swing Phase (AIR) und Pushing the
Ground werden am Knie- und Hüftgelenk über eine Vorsteuerung, mit einer
vorher definierten Kraft, unterstützende Drehmomente durch die Aktuatoren
generiert. In den anderen drei Zuständen kommt eine Impedanzregelung mit
vorher definierten Dämpfungs- und Federkonstanten zum Einsatz. Zur Evalu-
ierung der Regelung läuft ein Proband auf einem Laufband und danach auf
einer Treppe treppauf und treppab. Dabei werden die vom Aktuator induzier-
ten Drehmomente, die Gelenkwinkel des Exoskeletts und die Gelenkwinkel
des Benutzers gemessen, um Aussagen über die Effektivität der Regelung zu
treffen. Es zeigt sich, dass die vom Exoskelett erzeugten Gelenkwinkeltrajek-
torien einem normalen Gangbild entsprechen und der Aktuator die größten
Drehmomente jeweils in der frühen Standphase erzeugt. Zudem läuft der
Proband mit dem Exoskelett schneller als ohne das System.
Bewegungsschätzung des kontralateralen Beins Ein Regelungsansatz
ohne Gangphasenabhängigkeit, bei dem Daten, wie Gelenkwinkel, Winkel-
geschwindigkeiten oder -beschleunigungen an einem Bein des Benutzers
erfasst und über Regression mit physiologischen Bewegungsaufnahmen auf
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das kontralaterale Bein abgebildet werden, ist die Complementary Limb
Motion Estimation (CLME). Dieser Ansatz eignet sich gut zur Regelung von
Beinprothesen, wenn der Patient nur einseitig betroffen ist. CLME wurde
aber auch zur Regelung des Lopes-Exoskeletts eingesetzt (Vallery u. a. 2007,
Vallery u. a. 2009). Für die Regelung des Lopes sollen Gelenkwinkelvor-
gaben und Winkelgeschwindigkeitsvorgaben für das betroffene Bein direkt
aus den gleichen Daten des gesunden Beins hervorgehen. Dafür verwenden
die Autoren zum einen eine Principal Component Analysis (PCA) und zum
anderen den Best Linear Unbiased Estimator (BLUE), um aus dem Zustand
des gesunden Beins auf den des betroffenen Beins zu schließen. Sowohl
die PCA basierte CLME als auch die BLUE basierte CLME erbrachten in
Experimenten mit neun gesunden Probanden gute Ergebnisse bezogen auf
die eingebrachten unterstützenden Drehmomente als auch auf die Synchro-
nizität der Bewegung. Dabei lieferte die BLUE basierte CLME die besten
Ergebnisse, da sie die phänomenologische Kopplung beider Beine ausnutzt
und direkt vom gesunden auf das betroffene Bein inferiert.
Diskussion Die bisher vorgestellten Ansätze für die MLC gelten entweder
für das Laufen auf der Ebene oder einen anderen bestimmten Bewegungsty-
pen, d.h. dass der Einsatzbereich des Exoskeletts entweder auf diese Bewe-
gung eingeschränkt ist oder dass die aktuelle Bewegung von einem HLC
vorgegeben werden muss, um zwischen verschiedenen MLC umzuschalten.
Die CLME setzt zudem voraus, dass ein Bein frei beweglich ist, bei modellba-
sierten Ansätzen müssen anatomische Daten vom Benutzer bekannt sein. Da
beim Einsatz von Exoskeletten für die Augmentation eine Beschränkung auf
eine Bewegung die Akzeptanz dieser Systeme stark verringern würde, muss
eine Erkennung oder besser eine Prädiktion im HLC erfolgen. Mögliche
Methoden sollen deshalb im folgenden Abschnitt kurz vorgestellt werden.
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2.5.2 Bewegungsklassifikation für Exoskelette
Wie bereits erwähnt soll der HLC die Bewegungsintention oder allgemeiner,
die vom Benutzer ausgeführte Aktion erkennen und diese Information an den
MLC weitergeben. Für Exoskelette als körpergebundene tragbare Systeme
kommen dazu allerdings nur Sensormodalitäten in Frage, die am Körper
selbst oder in geringem Abstand zum Körper angebracht sind. Optische
Systeme zur Bewegungserfassung, wie sie häufig für die Aktionserkennung
eingesetzt werden, sind deshalb nur bedingt einsetzbar. Um Muster (Aktio-
nen) in den Sensordaten automatisiert zu erkennen, werden häufig Methoden
des maschinellen Lernens eingesetzt, seltener kommen auch heuristische
regelbasierte Klassifikatoren (z. B. um die Klassenübergänge bei endlichen
Zustandsautomaten oder Entscheidungsbäumen zu definieren) zum Einsatz
(Tucker u. a. 2015).
Heuristische regelbasierte Klassifikatoren
Bei heuristischen regelbasierten Klassifikatoren werden für einen vorher
definierten Satz von Bewegungstypen manuell Regeln definiert, die den
Übergang von einem Bewegungstyp zu einem anderen beschreiben. Erreicht
der Benutzer mit dem Exoskelett beispielsweise eine Treppe, der Bewegungs-
typ ändert sich also vom Gehen in der Ebene zu Treppensteigen, kann dies
beispielsweise über das verstärkte Anheben des Fußes zu Beginn eines Dop-
pelschrittes erkannt werden (Li u. a. 2013). Diese Klassifikatoren werden
in Kombination mit endlichen Zustandsautomaten zur Bewegungsklassifi-
kation bei Prothesen, basierend auf den Daten von Gelenkwinkelsensoren
(Sup u. a. 2011), inertiale Messeinheiten kombiniert mit Kraftsensoren in
der Schuhsohle (Goršicˇ u. a. 2014) oder bei Exoskeletten (Quintero u. a.
2011) eingesetzt. Entscheidungsbäume kommen ebenfalls bei Prothesen (Jin
u. a. 2006) oder Exoskeletten (Kawamoto u. a. 2003, Li u. a. 2013, Kim
u. a. 2017b) zum Einsatz. Die Methoden eignen sich gut, um eine vorher
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festgelegte Anzahl von Bewegungstypen bzw. die Übergänge zwischen den
Bewegungen zu erkennen.
In Kim u. a. (2017b) ist eine Klassifizierung von vier Bewegungstypen in
Echtzeit mit einer Klassifikationsgenauigkeit von 99,07 % über einen Ent-
scheidungsbaums möglich. Novak u. a. (2013) verwenden neun am Körper
verteilte IMUs und Kraftsensoren unter der Fußsohle, um mit einem Ent-
scheidungsbaum den Beginn bzw. das Ende des ebenen Gehens in Echtzeit
zu klassifizieren. In Experimenten mit zehn Probanden wurden mit diesem
Ansatz Klassifikationsgenauigkeiten von 80 % erreicht. Allerdings müssen
die Klassengrenzen für jeden Benutzer manuell angepasst werden. Dies ist
auch dann erforderlich, wenn der Benutzer sich an das Exoskelett gewöhnt
hat und seinen Bewegungsablauf besser an die Eigenschaften des Systems
adaptiert. Mit steigender Anzahl von Bewegungstypen steigt die Anzahl der
manuell festzulegenden Klassengrenzen. Dieses Problem kann durch eine
automatisierte Mustererkennung umgangen werden.
Automatisierte Mustererkennung für Exoskelette
Techniken zur automatisierten Mustererkennung haben ihren Ursprung im
Feld des maschinellen Lernens oder der Statistik. Automatisiert bedeutet
in diesem Kontext, dass sowohl die Entscheidung über die ausgeführte
Aktion automatisch vom System getroffen wird (dies gilt auch für heu-
ristischen Methoden) und auch die Klassengrenzen zwischen den einzelnen
Aktionen automatisiert in einem Trainingsprozess festgelegt werden. Ein
Vorteil von automatisierten Methoden zur Mustererkennung ist die Mög-
lichkeit, eine große Zahl von multimodalen Sensordaten verwenden zu
können, wodurch sich meist eine ausgewogenere und genauere Klassifi-
kation ergibt als bei der manuellen Festlegung der einzelnen Zustände und
deren Grenzen. Nachteilig dabei ist allerdings, dass je nach Methode eine
große Anzahl von manuell klassifizierten Trainingsdaten von jeder Aktivität
und bestenfalls von verschiedenen Probanden benötigt wird, um eine hohe
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Klassifikationsgenauigkeit für die Daten von unbekannten Probanden zu
erreichen. Die höchste Genauigkeit wird meist erreicht, wenn die Trainings-
daten vom aktuellen Benutzer selbst stammen, was allerdings in manchen
Szenarien (z. B. bei stark eingeschränkten Personen) unmöglich ist.
Der folgende Abschnitt stellt Arbeiten vor, bei denen Daten am Benutzer
selbst oder am Exoskelett zur automatisierten Erkennung des derzeitigen
Zustands gemessen werden. Die Ansätze werden nach der verwendeten
Sensormodalität gruppiert und dabei vor allem die Art und Anzahl der klassi-
fizierten Aktionen sowie die Anzahl der Trainingsdaten genauer analysiert.
Bewegungsklassifikation mit EMG- und EEG-Sensoren Die Klassifi-
kation von Aktionen anhand der Muskelaktivierung von verschiedenen Mus-
kelgruppen über Elektromyographie (EMG), teilweise in Kombination mit
Elektroenzephalografie (EEG), wird derzeit am häufigsten verwendet. Diese
Messprinzipien sind vor allem dann sinnvoll wenn der Proband nicht in der
Lage ist, seine Gliedmaße eigenständig zu bewegen, z. B. nach Schlaganfäl-
len oder bei Lähmungen. Die Messung erfolgt meist an der Hautoberfläche
der Gliedmaße (SEMG) bzw. an der Kopfhaut (SEEG). Zur Klassifikation
wird beispielsweise eine Diskriminanzanalyse (Huang u. a. 2009), Support
Vector Machines (Villa-Parra u. a. 2015, Seeland u. a. 2013), Gaussian Mix-
ture Models (Kilicarslan u. a. 2013), Linear Bayesian Classifier (Do u. a.
2013) oder Neurofuzzy Networks (Yin u. a. 2012) verwendet. Da eine Klassifi-
kation während des Betriebs, also online, erfolgen soll, wird der Datenstrom
häufig in sich überlappende gleitende Fenster mit gleicher Länge (engl. sli-
ding windows) aufgeteilt. Bei der Verwendung von EMG-Sensoren sind auch
bei geringen Fenstergrößen von 100–150 ms mit 16 Sensoren gute Klassifi-
kationsergebnisse mit einer Genauigkeit von über 90 % möglich (vgl. Huang
u. a. (2009)). Bei der Verwendung von EEG sind die Fenstergrößen mit 250–
1000 ms deutlich höher (vgl. Novak u. a. 2015), so dass meist die gesamte
Bewegung klassifiziert wird. Die dabei erreichten Genauigkeiten können
dann aber auch bis zu 99 % betragen (vgl. Villa-Parra u. a. 2015).
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Allerdings sind diese Sensoren vor allem für den Einsatz in kontrollierten
Bedingungen, beispielsweise in einer Klinik geeignet, da sie direkt auf der
Haut angebracht werden müssen und sich die Signale abhängig von äußeren
Umwelteinflüssen verändern. In Seeland u. a. (2013) wurde gezeigt, dass
die Erkennungsrate von EEG-Sensoren deutlich sinkt, wenn sie in unkon-
trollierten Bedingungen eingesetzt werden. Diese Eigenschaften stehen den
Anforderungen an ein Sensorsystem für augmentierende Exoskelette entge-
gen, da diese in unkontrollierten Umgebungen eingesetzt und gleichzeitig
schnell einsatzbereit sein sollen. Folgend werden deshalb Arbeiten betrachtet,
bei denen die Sensorik ausschließlich am Exoskelett selbst angebracht ist.
Bewegungsklassifikation mit Kraft-, Winkel- und Lagesensoren
Während des physiologischen Gangs ergeben sich charakteristische Muster
für bestimmte Gelenkwinkel, die Orientierung der Beinsegmente und die
Bodenreaktionskräfte. Dies ist auch auf andere Bewegungstypen übertragbar,
so dass basierend auf Kraft- oder Winkelsensorik bzw. inertialen Messeinhei-
ten (IMUs) eine Klassifikation von verschiedenen Bewegungstypen möglich
ist. Die Sensorik befindet sich dabei am Exoskelett oder kann über der Klei-
dung am Benutzer angebracht werden. Zudem sind diese Sensoren robust
gegen äußere Umwelteinflüsse und müssen nicht auf benutzerspezifische
Eigenschaften kalibriert werden.
In Varol u. a. (2010) werden beispielsweise über, in einer Knieprothese inte-
grierte, Kraft- und Winkelsensoren die Bewegungen Sitzen, Gehen und Stehen
mit Gaussian Mixture Models klassifiziert. Der Trainingsdatensatz besteht
aus 60 Bewegungsaufnahmen eines Probanden. Die Ergebnisse zeigen, dass
die drei Bewegungstypen für diesen Probanden mit einer Klassifikationsge-
nauigkeit von 100 % bei einer Latenz von 500 ms klassifiziert werden können.
In Crea u. a. (2012) werden 64 in der Schuhsohle verteilte, auf einem opto-
elektronischen Messprinzip basierende, Kraftsensoren verwendet, um die
Bodenreaktionskräfte zu messen und mit Hidden Markov-Modellen (HMM)
sechs Gangphasen beim Vorwärtslaufen zu klassifizieren. Zudem kann aus
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den Messdaten der Mittelpunkt der Druckkräfte (Center of Pressure, kurz
CoP) bestimmt werden. Das aus sechs versteckten Zuständen bestehende
HMM wird mit drei verschiedenen Merkmalsvektoren trainiert. Der erste
Merkmalsvektor besteht aus den 128 gemessenen Kräften (Rohdaten) beider
Schuhe, die mit 100 Hz drahtlos an einen Rechner übertragen werden. Der
zweite Merkmalsvektor besteht aus den acht Hauptkomponenten der 128
Kräfte und der dritte Vektor aus biomechanischen Variablen (Bodenreakti-
onskraft und erste Ableitung, y-Komponente des CoP und erste Ableitung),
die aus den Hauptkomponenten berechnet werden.
Fünf Probanden führen jeweils 150 Schritte auf einem Laufband aus, so dass
sich der komplette Datensatz aus insgesamt 750 Schritten zusammensetzt.
Die einzelnen Gangphasen werden anschließend von einem Experten manu-
ell klassifiziert. Eine Beobachtung besteht aus einem kompletten Gangzyklus,
wobei die HMMs mit 600 Bewegungsaufnahmen von vier Probanden trai-
niert und mit den Aufnahmen des letzten Probanden getestet werden. Im
Durchschnitt ergibt sich damit eine Klassifikationsgenauigkeit von 74,8 %
für die Rohdaten, 79,9 % für die acht Hauptkomponenten und 95,9 % für
die biomechanischen Variablen. Die Autoren merken allerdings an, dass die
Berechnung der biomechanischen Variablen eine sehr lange Zeit in Anspruch
nimmt und deshalb nicht praktikabel ist. Die in dieser Arbeit verwendete
Sensorik lässt sich gut in ein augmentierendes Exoskelett integrieren aller-
dings wurde nicht geprüft, ob sich diese Methode auch zur Klassifikation
von verschiedenen Bewegungstypen eignet und wie sich der Ansatz verhält,
wenn nur Teile der Bewegung für die Klassifikation (z. B. gleitende Fenster)
verwendet werden.
Basierend auf den Daten von sieben IMUs, besteht die Bewegungsklassi-
fikation des in Abschnitt 2.3.1 vorgestellten NBLEX-Exoskeletts aus einer
SVM und sieben HMMs. Die IMUs sind direkt an den Beinen des Benut-
zers sowie dessen Torso angebracht und senden die aus den Messdaten
berechnete Orientierung des Körpersegments mit einer Frequenz von 10 Hz
an einen Rechner außerhalb des Exoskeletts. Im ersten Schritt erfolgt über
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die SVM eine Klassifikation der Bewegungsphase, im zweiten Schritt wird
eine Sequenz von Bewegungsphasen von den HMMs einem Bewegungstyp
zugeordnet (vgl. Abbildung 2.23). Insgesamt definieren die Autoren 21 Bewe-
gungsphasen für sieben Bewegungstypen. Für jeden Bewegungstyp wird also
ein HMM trainiert und eine Sequenz aus Bewegungsphasen demjenigen
HMM zugeordnet, welches am wahrscheinlichsten die Sequenz produziert
hätte. Von jeder Phase werden 200 Bewegungsaufnahmen erstellt, so dass der
Datensatz aus 4200 Bewegungsaufnahmen besteht. Davon werden 75 % für
das Training und 25 % zum Testen verwendet. Die Ergebnisse zeigen, dass
trotz der sehr geringen Übertragungsfrequenz von 10 Hz eine relativ genaue
Klassifikation der Bewegungsphasen mit der SVM möglich ist (99,14 %),
wenn die komplette Bewegung als Eingang verwendet wird. Dies gilt auch
für die Klassifikation des Bewegungstyps mit den HMMs. Bei Verwendung
von einem versteckten Zustand ergibt sich eine Klassifikationsgenauigkeit
von 98 %. Allerdings verringert sich die Klassifikationsgenauigkeit stark,
wenn die Observation nur aus einem Teil der Bewegung besteht. Werden nur
50 % der Bewegung verwendet, verringert sie sich auf 76 %.
Abbildung 2.23: Bewegungsklassifikation für das NBLEX-Exoskelett. Über eine SVM wird im
ersten Schritt die Gangphase erkannt und im zweiten Schritt eine Sequenz von
Gangphasen über HMMs einem Bewegungstyp zugeordnet. Abbildung aus
(Wang u. a. 2015a, © 2015 IEEE).
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Eine Kombination aus IMUs und Drucksensoren an der Fußsohle wurde in
verschiedenen Arbeiten, beispielsweise in Taborri u. a. (2015) oder Chen
u. a. (2017), zur Klassifizierung der aktuellen Gangphase untersucht. Dabei
werden Hidden Markov Modelle bzw. k nearest neighbours trainiert und Klas-
sifikationsgenauigkeiten von bis zu 98 % erreicht, wenn die ganze Bewegung
als Eingang verwendet wird.
Diskussion Die Verwendung von IMUs, Kraft- oder Winkelsensorik am
Exoskelett erbringt derzeit ähnlich gute Klassifikationsergebnisse im Ver-
gleich zu Ansätzen, die auf EEG- oder EMG-Sensorik basieren, wenn die
gesamte Bewegung als Eingang verwendet wird. Allerdings wurde die Klassi-
fikation bisher für maximal sieben Bewegungstypen oder für die acht Phasen
des Gangzyklus vorgenommen. Diese Anzahl reicht für reale Anwendungen
im industriellen Einsatz oder im Alltag nicht aus. Zudem muss ein Großteil
der Bewegung bzw. die ganze Bewegung als Eingang für die Klassifika-
tion verwendet werden, um gute Klassifikationsgenauigkeiten zu erreichen.
Die Kraftsensoren befinden sich bisher nur unter der Fußsohle des Benut-
zers. Andere Messstellen, beispielsweise am Ober- oder Unterschenkel des
Benutzers wurden noch nicht untersucht.
2.6 Zusammenfassung
In diesem Kapitel wurden die für die Arbeit benötigten Grundlagen sowie
der aktuelle Stand der Technik in den Bereichen Gelenkmechanismen für
Exoskelette, Regelung und Klassifikation des aktuellen Bewegungszustands
dargelegt. Die hier betrachtete Literatur dient als Grundlage für die Beiträge
dieser Arbeit und zur Definition von Anforderungen an die Gelenkmechanis-




Aus den vorher beschriebenen biomechanischen Grundlagen und dem aktu-
ellen Stand der Forschung sollen in diesem Kapitel Anforderungen an das
augmentierende Exoskelett für die unteren Extremitäten abgeleitet werden.
Dies gilt sowohl für die mechanische Konstruktion und deren Evaluierung,
als auch für die Regelung des Systems. Das Kapitel gliedert sich in drei
Abschnitte, welche die Anforderungen an die Gelenkmechanismen, die Ska-
lierung, das Sensorsystem und die Regelung definieren.
3.1 Bewegungsraum und Drehmomente
Aus dem in Kapitel 2.1 beschriebenen biomechanischen Aufbau der mensch-
lichen Gelenke und der Kinematik des physiologischen Gangs, können erste
Anforderungen bezüglich des Bewegungsraums der Exoskelettgelenke abglei-
tet werden. Gleichzeitig bildet die Kinetik während des Gangs die grundle-
genden Anforderungen für die Aktuatoren. Der aktiv erreichbare Gelenkwin-
kelraum wird allerdings bei Alltagsbewegungen meist nicht ausgenutzt, so
dass dieser über eine Analyse von häufig im Alltag auftretenden Bewegungen
eingeschränkt werden kann.
Bewegungsräume Die während Alltagsbewegungen auftretenden Gelenk-
winkel können mit Hilfe eines optischen Bewegungserfassungssystems ermit-
telt werden. Am Lehrstuhl existiert bereits eine Bewegungsdatenbank, die
sogenannte KIT Whole-Body Human Motion Data Base (Mandery u. a. 2015)
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mit über 1398 Aufnahmen und einer Gesamtlänge von 31.51h1. Die Daten-
bank beinhaltet sowohl die vom Bewegungserfassungssystem generierten
Rohdaten von 56 am Körper angebrachten Markern und die sich durch die
Abbildung auf ein skalierbares Modell ergebenden Gelenkwinkel. Dieses
Modell ist Teil des Master Motor Map-Frameworks (MMM-Framework,
Terlemez u. a. 2014), welches die spätere Verarbeitung der aufgenommenen
Bewegungsdaten von der Bewegungsaufnahme entkoppelt.
Das MMM-Modell besitzt drei Rotationsgelenke in der Hüfte, ein Rotations-
gelenk im Knie (Flexions-/Extensionsachse) und drei Rotationsgelenke im
Sprunggelenk. Somit fehlen im Vergleich zu den in Kapitel 2.1 vorgestellten
kinematischen Ersatzmodellen zwei Rotationsfreiheitsgrade im Kniegelenk
und alle Translationsfreiheitsgrade im Knie- und Sprunggelenk. Allerdings
lassen sich die Werte für diese Gelenke näherungsweise aus den Modellen
nach Walker u. a. (1988) und Forlani u. a. (2015) berechnen (vgl. Kapitel 2.1).
Die Auswahl der Probanden aus der Datenbank erfolgte nach der Körper-
größe, die möglichst den gesamten Bereich der deutschen Bevölkerung
abbilden soll. Nach deutscher Norm entspricht das 5 bis 95 Perzentil einer
Körpergröße von 1,535 und 1,855 m, für die Kombination aus Frauen und
Männern zwischen 15 und 65 Jahren. Aus der Datenbank wurden für die
Analyse 828 Bewegungsaufnahmen von 26 Probanden mit einer Körpergröße
zwischen 1,63 und 1,92 m, die acht verschiedene Bewegungstypen ausführen,
ausgewählt.
Eine genaue Auflistung befindet sich im Anhang in Tabelle B.1. Das Vor-
wärtslaufen stellt den am häufigsten ausgeführten Bewegungstyp mit einem
Exoskelett dar und wurde deshalb als Bewegungstyp in drei verschiede-
nen Geschwindigkeiten in die Analyse aufgenommen. Bei den Bewegungs-
aufnahmen der anderen Bewegungstypen in der Datenbank konnten die
Probanden die Geschwindigkeit selbst wählen, so dass hier keine Unter-
scheidung möglich ist. Aufwärts bezeichnet sowohl das Treppensteigen, als
1 https://motion-database.humanoids.kit.edu, aufgerufen am 23.04.2019
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auch das Hinaufgehen einer schiefen Ebene, Abwärts bezeichnet die selben
Bewegungen nach unten. Die Auswertung der Bewegungsdaten erfolgt in
Matlab2. Nach dem Einlesen der Daten, werden diese automatisiert nach
Probanden sowie Bewegungen sortiert. In den meisten Fällen existieren von
jedem Probanden mehrere Aufnahmen eines Bewegungstyps. Deshalb wird
zunächst das 5 und 95 Perzentil der Gelenkwinkel für eine Bewegungsauf-
nahme berechnet und anschließend der Durchschnitt für alle Aufnahmen
eines Bewegungstyps für jeden Probanden gebildet. Die Verwendung des 5
und 95 Perzentils zur Berechnung der maximalen und minimalen Gelenkwin-
kel verhindert unnatürlich hohe Gelenkwinkel, durch Ungenauigkeiten bei
der Platzierung der optischen Marker oder große Markerdistanzen nach dem
im MMM-Framework durchgeführten Optimierungsprozess, mit dem die
Bewegung auf das MMM-Modell abgebildet wird. Die maximalen Gelenk-
winkel und Verschiebungen des GRZ über alle Probanden ergeben sich als
Durchschnitt der Bewegungen der einzelnen Probanden.
Tabelle 3.1: Minimale Anforderungen an die Gelenke der unteren Extremität bezüglich ihres
Bewegungsraums.
Bewegungsfreiheitsgrad Hüfte Knie Sprunggelenk
Add/Abd [◦] 13,4/8,83 −0,1/4,43 3,68/9,58
IR/AR [◦] 10,5/13,6 15,1/−3,1 0,44/9,38
F/E [◦] 96,3/14,8 107/−1,8 28,0/29,1
Med/Lat [mm] 0 0 2,02/0,04
Ant/Post [mm] 0 −0,8/18,9 0,06/3,99
Prox/Dist [mm] 0 −0,4/21,5 0,78/1,30
In den Tabellen B.2, B.3 und B.4 sind die Maximalwinkel für jeden Bewe-
gungstyp aufgelistet, wobei die aus den Formeln von Walker u. a. (1988)
und nach Forlani u. a. (2015) berechneten Gelenkwinkel und Translationen
jeweils mit * gekennzeichnet sind. Die am Fuß des Probanden angebrachten
2 The MathWorks, Inc., Natick, USA
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Marker weisen teilweise eine hohe Abweichung zur im Modell definierten
Position auf, so dass sich unrealistische Werte für die Gelenkwinkel um die
Abduktions-/Adduktionsachse und Innen-/Außenrotationsachse bei Verwen-
dung des MMM-Modell ergeben. Aus diesem Grund wurden die maximalen
Gelenkwinkel für diese Bewegungsachsen ebenfalls mit dem Modell aus
Forlani u. a. (2015) berechnet.
Eine weiterer, im Alltag wichtiger Bewegungstyp, ist das Aufstehen und
Hinsetzen. Hierfür existieren in der Datenbank nur wenige Aufnahmen von
relativ großen Probanden. Allerdings werden kinematische Daten während
dem Aufstehen und Hinsetzen auch im klinischen Alltag benötigt, um den
Sit-to-Stand-Test durchzuführen, so dass die Winkel in der Sagittalebene
für diesen Bewegungstyp bereits umfangreich untersucht wurden (Kralj u. a.
1990, Roebroeck u. a. 1994, Kuo u. a. 2010). Aus der Literatur ergeben sich
durchschnittliche Maximalwinkel von 96,3°, 106,6° und 28,0° um die F/E-
Achse am Hüft-, Knie- und Sprunggelenk. Insgesamt berechnen sich die
minimalen Anforderungen bezüglich des Bewegungsraums an die Gelenkme-
chanismen aus dem globalen Maximum und Minimum der Gelenkwinkel um
jede Bewegungsachse über alle Bewegungstypen. Diese sind in Tabelle 3.1
dargestellt.
Drehmomente und Winkelgeschwindigkeiten Exoskelette für die Aug-
mentation sollen den gesunden Anwender vor allem bei körperlich anspruchs-
vollen Tätigkeiten unterstützen, müssen dabei allerdings nicht zwingend zum
sicheren Stand oder der Balance des Benutzers beitragen. Die Minimalan-
forderungen an die Anzahl der zu aktuierenden Bewegungsfreiheitsgrade
beschränken sich deshalb auf die für Gangbewegungen wichtigen Bewe-
gungsachsen des Menschen. Nach Kapitel 2 sind dies alle Bewegungsfrei-
heitsgrade in der Sagittalebene, also die F/E-Achse des Hüft-, Knie und
Sprunggelenks. Zusätzlich sollte die A/A-Achse des Hüftgelenks aktuiert
werden, um den Massenschwerpunkt während des Gehens über das Standbein
zu verlagern.
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Hüfte A/A 1,14/0,95 1,1 0,8
Hüfte F/E 2,81/3,75 1,2 1,8
Knie F/E 5,30/5,46 0,55 1,3
Sprunggelenk F/E 4,50/3,61 1,8 4,2
Neben den aus der Literatur bekannten Drehmomenten für bestimmte Bewe-
gungen, z.B. einem Doppelschritt, können die Winkelgeschwindigkeiten
dieser Gelenke über das im vorherigen Abschnitt beschriebenen Verfahren
zur Definition der Bewegungsräume mit MATLAB ermittelt werden. Über die
Multiplikation beider Größen ist dann eine Abschätzung der erforderlichen
Leistung an der jeweiligen Gelenkachse möglich. Tabelle 3.2 stellt diese
Informationen für die vier wichtigsten Bewegungsachsen dar.
3.2 Skalierung auf benutzerspezifische Parameter
Neben den Gelenkmechanismen selbst, müssen auch die sie verbindenden
Strukturteile des Exoskeletts auf den Benutzer angepasst werden können.
Dies bezieht sich z.B. auf benutzerspezifische Parameter, wie die Körper-
größe oder die Oberschenkellänge und auch auf die Position von möglichen,
die Interaktion zwischen Benutzer und Exoskelett erfassenden Sensoren an
der Mensch-Roboter-Schnittstelle (MRS). Einen Überblick über verschiedene
Körpermaße der deutschen Bevölkerung gibt die DIN-Norm 33402 (DIN
33402-2:2005-12), deren Daten von Personen aus verschiedenen Altersklas-
sen und Bevölkerungsschichten stammen. Die vorliegende Arbeit bezieht
sich grundsätzlich auf diese Norm, die Werte können aber durch die Ver-
wendung von anderen Normen auf landesspezifische Maße (DIN EN ISO
7250-2:2017-12) oder einzelne Berufsgruppen, z.B. auf Maschinenführer
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(DIN EN ISO 3411:2007-11) angepasst werden. Über die aus den Normen
und aus den anthropometrischen Studien von Drillis u. a. (1966) bekannten
Körpermaße, ist eine Schätzung der Segmentlängen für den jeweiligen Pro-
banden, abhängig von dessen Körpergröße möglich (siehe Abbildung B.1).
Die Werte für die minimalen und maximalen Segmentlängen sowie die Hüft-
breite entsprechend dem 5–95 Perzentil der deutschen Bevölkerung sind in
Tabelle 3.3 aufgeführt.
Tabelle 3.3: Segmentlängen und Hüftbreite entsprechen dem 5 bis 95 Perzentil der deutschen
Bevölkerung.





Der mechanische Entwurf sollte also eine Anpassung auf die benutzerspe-
zifischen Körpermaße entsprechend der in Tabelle 3.3 angegebenen Werte
erlauben. Gleichzeitig sollte sich der Entwurf auch an andere Körperpara-
meter, wie den Umfang der Beinsegmente, die Hüftbreite oder anatomische
Besonderheiten (z.B. Genu varum) anpassen.
3.3 Bewegungsklassifikation
Durch die Klassifikation des aktuellen Bewegungszustands soll eine intuitive
Steuerung des Exoskeletts durch den Benutzer ermöglicht werden. Die Klas-
sifikation muss deshalb online, während des Betriebs, in möglichst kurzer
Zeit erfolgen. Für die Regelung von Handprothesen gibt es bereits Studien,
die den Einfluss der Latenz, also der Zeit die zur Erkennung eines bestimmten
Musters (z.B. durch Muskelkontraktion am Unterarm) bis zur Ausführung
der Bewegung durch die Prothese, untersuchen. Hierbei ergeben sich für
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die Latenz je nach Quelle Werte von 50–400 ms, die als annehmbar für den
Benutzer angesehen werden (Michael u. a. 2004, Graupe u. a. 1985, Hefftner
u. a. 1988, Novak u. a. 2015). Gleichzeitig verringert sich nach Farrell u. a.
(2007) die Leistungsfähigkeit der Probanden im Box and Block Test linear
mit steigender Latenz.
Für augmentierende Exoskelette wurden solche Studien noch nicht durch-
geführt. Im Gegensatz zur Prothetik, wo aus dem Klassifikationsergebnis
direkt eine Bewegung der Prothese resultiert, kann bei augmentierenden
Exoskeletten auch ein langsamer Übergang zwischen zwei Sätzen von Regel-
parametern erfolgen, da der Benutzer selbständig stehen und balancieren
kann. Zudem ergibt sich aus dem Stand der Forschung keine klare Ober-
grenze für die Latenz. In dieser Arbeit soll deshalb eine ähnliche Latenz wie
bei Handprothesen (also 50–400 ms) erreicht werden. Die dabei eingesetzte
Sensorik muss am Exoskelett befestigt und über der Kleidung tragbar sein.
Zudem soll über die Sensorik die Interaktion zwischen dem Benutzer und







Exoskelette für die Augmentierung von gesunden Personen sollten den Benut-
zer möglichst nicht beeinträchtigen und deshalb bei geringem Bauraum und
geringer Komplexität geringe Relativbewegungen zwischen dem menschli-
chen Bein und dem Exoskelett hervorrufen. Zudem sollte die Struktur bzw.
die kinematische Kette möglichst eng am Körper anliegen, um in allen Situa-
tionen eine gute Bewegungsfreiheit des Benutzers zu ermöglichen. Deshalb
beschäftigt sich dieses Kapitel mit der Entwicklung von Gelenkmechanismen
für das Hüft-, Knie- und Sprunggelenk sowie deren Simulation und Evalua-
tion in Experimenten. Der erste Prototyp, das KIT-EXO-1, wird einleitend
vorgestellt. Die damit gesammelten Erfahrungen fließen direkt in den Ent-
wicklungsprozess der neuen Gelenkmechanismen ein. Dieser umfasst eine
erste Evaluation der Mechanismen, deren Optimierung und den Vergleich mit
aus der Literatur bekannten Systemen in einer kinematischen Simulation und
wird für alle Gelenke der unteren Extremität angewendet und beschrieben.
Eine Darstellung der technischen Umsetzung für jedes Gelenk, die expe-
rimentelle Evaluation und die Integration in ein zweibeiniges Exoskelett
schließen das Kapitel ab. Teile dieser Arbeit wurden in Beil u. a. (2015), Beil
u. a. (2017) und Beil u. a. (2018a) publiziert.
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4.1 Das KIT-EXO-1
Das als Grundlage für die Arbeit entwickelte Exoskelett KIT-EXO-1 (Beil
u. a. 2015) dient dazu, erste Erkenntnisse in Bezug auf Anforderungen an
Gelenkmechanismen, die Aktuierung, die Schnittstelle zum Menschen und
die Regelung zu sammeln und neue Entwicklungen in kurzer Zeit zu testen.
Das Exoskelett verfügt über jeweils ein aktuiertes Drehgelenk für das Fuß-
und Kniegelenk, die durch Strukturteile aus Aluminium miteinander ver-
bunden und durch orthetische Riemen am Ober- bzw. Unterschenkel, sowie
einen Sportschuh am Fuß des Benutzers fixiert sind (siehe Abbildung 4.1).
Die Aktuatoren bestehen aus einem bürstenlosen Gleichstrommotor, des-
sen Drehbewegung von einer Rollenumlaufspindel in eine Linearbewegung
umgewandelt wird. Abbildung 4.2 zeigt den Schnitt durch den seriell elas-
tischen Aktuator. Ein Kreuzrollenlager nimmt sowohl die Radial- als auch
die Axialkräfte der kompletten Motor-Getriebe-Einheit auf, so dass keine
weiteren Lager notwendig sind. Dies ermöglicht die kompakte Konstruktion
der Motor-Getriebe-Einheit (Gesamtlänge 77 mm, Durchmesser 50 mm).
Um Gelenkwinkelpositionen zu erfassen und für die elektrische Kommutie-
rung des Gleichstrommotors, befindet sich an der mit dem Motor verbunde-
nen Nuss der Rollenumlaufspindel ein Relativencoder1 mit einer Auflösung
von 0,0625°. Zusätzlich sind am jeweiligen Gelenk Absolutencoder2 ange-
bracht, um beim Starten des Systems die aktuellen Gelenkwinkelpositionen
mit einer Auflösung von 0,087° zu bestimmen.
Die Daten von beiden Encodern werden von einer am Lehrstuhl entwickelten
Elektronik ausgewertet, die direkt mit dem Motorcontroller3 verbunden ist
und die Daten über eine serielle Verbindung an diesen weitergibt. Gleichzeitig
ermöglicht die Platine die Kommunikation mit dem Rechner über das CAN-
Open Protokoll (CAN 2019) mit einer Frequenz von 300 Hz, so dass auf
1 AS5304, ams AG, Premstätten (Österreich)
2 AS5045B, ams AG, Premstätten (Österreich)
3 Whistle 10/60, Elmo Motion Control Ltd., Petach-Tikva (Israel)
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dem Rechner die mittlere und hohe Regelungsebenen im Roboterframework
ArmarX (Vahrenkamp u. a. 2015) implementiert werden können. Zusätzlich
besteht die Möglichkeit einen Kraftsensor mit der Platine zu verbinden, um
die auf die Aktuatoren wirkenden Zug- und Druckkräfte zu messen. Dafür
sind piezoresistive Sensoren4 vorgesehen, die von einem Analog-Digital-
Konverter mit einer Genauigkeit von 12 Bit ausgelesen werden.
Abbildung 4.1: Die Hauptkomponenten des KIT-EXO-1.
Die in Reihe geschalteten Federn dämpfen die, vom Exoskelett auf das
menschliche Bein übertragenen, Schockbelastungen, z. B. wenn der Benutzer
ungewollt mit Umgebungsobjekten kollidiert und können Leistungsspitzen
während der Bewegung reduzieren. Da am Aktuator sowohl Zug- als auch
Druckkräfte auftreten, sind zwei kegelförmige Druckfedern mit progressiver
Kennlinie im Federmodul integriert, wobei sich der Verbindungsflansch zum
Aktuator zwischen den beiden Federn befindet (siehe Abbildung 4.2). Die
4 ELAF T2, TE Connectivity Ltd., Schaffhausen (Schweiz)
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eingesetzten Federn wurden für ein Drehmoment von 120 Nm am Kniegelenk
(entspricht der maximalen Belastung durch einen 100 kg schweren Benutzer
während eines Doppelschritts) ausgelegt. Die Federsteifigkeit des Systems
variiert deshalb von 375–435 Nm/mm für den Federweg von 0 bis 21 mm.
Diese hohe Steifigkeit führt allerdings dazu, dass die Federn durch leichtere
Benutzer nur in sehr geringem Maße ausgelenkt werden.
Abbildung 4.2: Linearaktuator des KIT-EXO-1 mit serieller Elastizität.
Aufgrund der hohen Leistung des bürstenlosen Gleichstrommotors5 von
maximal 400 W und einem maximalen Hebelarm von 40 mm zur Gelenk-
achse des Benutzers bietet die Rollenumlaufspindel6 bei einem Spindeldurch-
messer von 7 mm und einer maximal erlaubten Axialbelastung von 12 kN
einen guten Kompromiss zwischen Gewicht und Steifigkeit. Die nominell
von der Antriebseinheit erzeugbare Kraft beträgt mit der gewählten Spindel-
steigung (1 mm) 1 kN bei einer Geschwindigkeit von 100 mms−1. Maximal
kann eine Kraft von 3 kN erzeugt werden.
Viele der im folgenden beschriebenen Konstruktionen und Sensoranordnun-
gen wurden initial am KIT-EXO-1 getestet, so dass sich dieses System ständig
verändert bzw. erweitert hat und deshalb in den folgenden Kapiteln häufig
Erwähnung findet.
5 K044, Parker Hannifin Corporation, Cleveland (USA)
6 RV7x1, ROLLVIS SA, Plan-les-Ouates (Schweiz)
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4.2 Prinzipielle Vorgehensweise
bei der Entwicklung
Um eine effiziente Entwicklung zu ermöglichen, soll die vorgeschlagene
Kinematik für den späteren Gelenkmechanismus zunächst in einer kinema-
tischen Simulation mit einem Modell des menschlichen Gelenks gekoppelt
werden. Die in Abbildung 4.3 dargestellte Vorgehensweise wird bei der Ent-
wicklung für das Hüft-, Knie- und Fußgelenk angewendet. Die Biomechanik
der menschlichen Gelenke und deren Modelle sind aus der Literatur bekannt
und deshalb blau unterlegt. Aus diesen Informationen, sowie aus der Ana-
lyse von Bewegungen aus der KIT Whole-Body Human Motion Database,
leiten sich die in Kapitel 3 beschriebenen Anforderungen an die Gelenk-
mechanismen ab. In der Simulation können dann geometrische Parameter
der Gelenkmechanismen optimiert und die endgültige mechanische Konfi-
guration in einem Prototyp technisch Umgesetzt werden. Im letzten Schritt
erfolgt die experimentelle Evaluation der Prototypen.
Abbildung 4.3: Prinzipielle Vorgehensweise bei der Entwicklung der Gelenkmechanismen. Die
blauen Felder stellen bekannte Informationen aus der Literatur dar, die während
des Entwicklungsprozesses (grün eingefärbt) verwendet werden.
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Die Simulation ist von zentraler Bedeutung für die Entwicklung, um die
Anforderungen an die Gelenkmechanismen, also eine gute kinematische
Kompatibilität bei geringem Bauraum und guter Aktuierbarkeit gleichzeitig
zu erfüllen. Diese konkurrierenden Anforderungen erschweren eine analy-
tische Lösung des Problems, so dass mit Hilfe der kinematischen Simula-
tion eine optimierte Lösung, hinsichtlich der Erfüllung aller Anforderungen
erreicht werden soll. Besitzt ein Mechanismus beispielsweise einen geringen
Bauraum und ist gut aktuierbar, hat aber eine schlechte kinematische Kompa-
tibilität kann dieser mit Hilfe der Simulation so optimiert werden, dass sich
die kinematische Kompatibilität für häufig mit dem Exoskelett ausgeführte
Bewegungstypen verbessert. Gleichzeitig erfordert der benutzerspezifische
Körperbau skalierbare Mechanismen, da ein auf die Segmentlängen eines
1,86 m großen Benutzers optimierter Mechanismus für einen Benutzer mit
einer Körpergröße von 1,54 m tendenziell zu groß ist.
Für jeden Gelenkmechanismus gliedert sich der Simulationsprozess in drei
Schritte:
• Evaluation der Funktionalität
• Optimierung von geometrischen Parametern,
um die kinematische Kompatibilität zu verbessern oder
den Mechanismus auf personenspezifische Parameter zu skalieren
• Vergleich der kinematischen Kompatibilität
mit Mechanismen aus der Literatur
In jedem der drei Simulationsschritte wird mit der Vorwärtskinematik über
die Multiplikation der Denavit-Hartenberg Transformationen (Hartenberg
u. a. 1955) des menschlichen Modells eine Zielpose ZP für den Gelenkme-
chanismus berechnet und über die Lösung der inversen Kinematik geprüft,
ob der Mechanismus diese Zielpose erreicht. Für die kinematische Kompati-
bilität eines Gelenkmechanismus ist das genaue Erreichen der Zielpose, also
sowohl deren Orientierung als auch Position, von entscheidender Bedeutung.
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Dies bedeutet, dass die korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen nicht
zwangsläufig (vor allem bei kinematisch nichtäquivalenten Mechanismen)
aufeinander ausgerichtet sein müssen, sondern sich die aus der Kinematik
des menschlichen Gelenks ergebende Pose, an einem Punkt außerhalb des
menschlichen Körpers, vom Mechanismus abgebildet werden muss.
Über die Berechnung der euklidischen Norm des Orientierungs- und Posi-
tionsfehlers können Aussagen über die kinematische Kompatibilität von
verschiedenen Gelenkmechanismen getroffen, also die vorher erwähnten
Schritte 1 und 3 ausgeführt werden.
Abbildung 4.4: Prinzipieller Aufbau der kinematischen Simulation um den Gelenkmechanismus
an das menschliche Gelenkmodell zu koppeln.
Abbildung 4.4 zeigt den Aufbau der Simulation, wobei für die gerade
beschriebene Evaluierung der kinematischen Kompatibilität, die aus der
Vorwärtskinematik berechnete Zielpose und die inverse Kinematik verwen-
det werden (oberer Teil in Abbildung 4.4). Erreicht der vorgeschlagene
Gelenkmechanismus im ersten Schritt eine unbefriedigende kinematische
Kompatibilität, ist es möglich geometrische Parameter, z. B. die Längen von
einzelnen Segmenten zu optimieren, also die inverse Kinematik mit, von
einem Optimierungsalgorithmus veränderten Parametern zu lösen (unterer
Teil von Abbildung 4.4). Zudem ist eine Optimierung des Mechanismus
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auf bestimmte benutzerspezifische Körperparameter, z. B. die Hüftbreite
möglich. Die Optimierung für die kinematische Kette des Hüftgelenks wurde
deshalb mit den bereits in MATLAB implementierten genetischen Algorith-
mus (Golberg 1989), Simulated Annealing (Van Laarhoven u. a. 1987) und
Generalized Pattern Search (Audet u. a. 2002) durchgeführt, um die Methode
auszuwählen, die das Optimierungsproblem in kurzer Zeit möglichst genau
löst. Letztendlich wird Generalized Pattern Search verwendet, der ausge-
hend von einem Startwert x0 die freien Parameter der Zielfunktion in fester
Reihenfolge so lange um eine vorher definierte Schrittweite verändert, bis
sich ein niedrigerer Wert für die Zielfunktion einstellt.
Zur Lösung der inversen Kinematik mit Randbedingungen wird die bereits
in MATLAB implementierte Levenberg-Marquardt-Methode verwendet. Die
Kinematik des Roboters wird dabei durch einen Satz von algebraischen
Randbedingungsgleichungen für den Vektor der Gelenkstellungen der kine-
matischen Kette q= [q1 q2 · · ·qn]T ∈Rn repräsentiert, wobei n die Anzahl der
Gelenke beschreibt. Randbedingungen sind beispielsweise die Vorgabe für
die Position oder Orientierung der einzelnen Gelenke oder des Endeffektors
der kinematischen Kette, um Kollisionen mit der Umgebung zu vermei-
den. Zusätzlich beschränken mechanische Gelenkanschläge den Bewegungs-
raum der einzelnen Gelenke. Das Residuum einer Randbedingungsgleichung
ei ∈ R3 lautet:
ei(q)≡
pi,d−pi(q) PositionRi,dRTi (q) Orientierung. (4.1)
Dabei beschreiben pi ∈ R3 und pi,d ∈ R3 die aktuelle Position und die Ziel-
position. Die GrößenRi ∈ SO(3) undRi,d ∈ SO(3) beschreiben die aktuelle
Orientierung des betrachteten Segments und das Ziel für die Orientierung.
Um alle Randbedingungen zu erfüllen muss die nichtlineare Gleichung
e(q) = 0, (4.2)
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für den sich aus den Residuen ergebenden Vektor e(q)∈R3m für die m Rand-
bedingungen gelöst werden. Zur numerischen Lösung von Gleichung 4.2
wird ausgehend von einem Startwert q0 für jede Iteration k der Wert qk+1
über die Gleichung
qk+1 ≈ qk+(J(qk))−1e(qk) (4.3)
mit der Jacobi Matrix näherungsweise berechnet. Diese Iteration kann aller-
dings nur unter den Voraussetzungen durchgeführt werden, dass die Anzahl
der Randbedingungen der Anzahl der Bewegungsfreiheitsgrade der kinema-
tischen Kette entspricht, J(qk) regulär ist und Gleichung 4.2 eine Lösung
besitzt. Da diese Voraussetzungen eine starke Einschränkung darstellen, wird




e(q)TWE e(q) → min (4.4)
ersetzt. Die MatrixWE ermöglicht es, verschiedene Randbedingungen unter-
schiedlich zu gewichten. Um Gleichung 4.4 zu minimieren, wird qk+1 in








mit dem DämpfungsfaktorWN berechnet. Die Wahl vonWN beeinflusst
die Konvergenzrate und die numerische Stabilität in der Umgebung von Sin-
gularitäten. Generell ermöglichen kleine Werte eine schnelle Konvergenzrate,
verringern allerdings die numerische Stabilität in der Nähe von Singularitäten.
WN ist also von der betrachteten Anwendung abhängig. In Sugihara (2011)
wird zur Wahl vonWN folgender Ansatz mit der MatrixWN = diag(wN,i)
vorgeschlagen:
WN = E(qk)1+WN . (4.6)
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Die Werte für wN,i sollten im Bereich von 0.1l2 bis 0.001l2 abhängig von
der durchschnittlichen Segmentlänge l des betrachteten Roboters gewählt
werden. Um die vorgeschlagene Methode zu evaluieren, wird ein aus fünf
gleich langen Segmenten (l =0,15 m) bestehender Roboterarm, der über
zwölf Bewegungsfreiheitsgrad verfügt simuliert. Für diese Segmentlänge
empfehlen die Autoren wN,i = 0.001 und vergleichen die vorgeschlagenen
Methode mit elf aus der Literatur bekannten Ansätzen für verschiedene
Randbedingungen. Es zeigt sich, dass im Gegensatz zu den anderen Verfahren
alle betrachteten Probleme in ausreichender Zeit gelöst werden, also die
vorgegebene Zielpose erreicht wird. Mit der Methode ist also eine stabile
Lösung der inversen Kinematik möglich, so dass sie in MATLAB ebenfalls
zur Wahl des Dämpfungsfaktors verwendet wird.
4.3 Selbstausrichtender Gelenkmechanismus
für das Hüftgelenk
Als erstes Gelenk der kinematischen Kette des menschlichen Beins hat das
Hüftgelenk bei der Entwicklung von Exoskeletten für die unteren Extremitä-
ten eine große Bedeutung. Hier auftretende Ausrichtungsfehler verstärken
sich durch den Hebelarm des Oberschenkels bzw. des Unterschenkels am
Knie- und Sprunggelenk. Eine weitere bedeutende Funktion des Gelenks
neben der für die Fortbewegung benötigten Flexion/Extension (F/E) stellt
die für das Balancieren benötigte Abduktion/Adduktion (A/A) dar. Dies gilt
vorwiegend während eines Doppelschritts, um den Schwerpunkt über das
Standbein zu verlagern aber auch, um den Schwerpunkt beim Heben von
Lasten auf eine Körperseite zu verschieben. Bei vielen Bewegungstypen
rotiert das Bein zudem nach Innen oder Außen (IR/AR). Aus diesem Grund
muss bei der Entwicklung des Gelenkmechanismus eine Aktuierung der
F/E-Achse und der A/A-Achse vorgesehen werden. Zudem soll der Mecha-
nismus die in Kapitel 3 beschriebenen Anforderungen erfüllen und so nah
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am menschlichen Körper anliegen, dass der Benutzer sich mit dem System
auf einen Stuhl setzen kann.
(a) Lage des Hüftgelenks und seine
Bewegungsachsen.
(b) Ellipsenradien der Hüfte.
Abbildung 4.5: Für die Entwicklung verwendete Radien, um die Form des Hüftgürtels mit einer
Ellipse zu beschreiben.
Abbildung 4.5a stellt die menschlichen Bewegungsfreiheitsgrade und die
Position des Hüftgelenks über einen Schnitt in der Transversalebene des
in Creo Parametric verfügbaren Manikins (PTC 2016) dar. Das Manikin
besitzt drei Bewegungsfreiheitsgrade im Hüftgelenk bei einer Körpergröße
von 1,85 m. Da die spätere Konstruktion des Mechanismus am Manikin
vorgenommen wird, wird es ebenfalls dazu verwendet, die Kinematik zu ent-
werfen. Abbildung 4.5b zeigt die über einen Schnitt in der Transversalebene
des Manikins sichtbar gemachten Radien rHC, rAA und rFE . Der Radius rHC
beschreibt den Abstand des Hüftgelenks von der Medianebene (Sagittalebene
durch die Körpermitte), die beiden Radien rAA und rFE den Abstand des
Gelenks zum imaginären Austrittspunkt der A/A- und F/E-Achse aus dem
Hüftgürtel. Diese Radien besitzen je nach Körpergröße und Körperbau des
Probanden eine große interindividuelle Varianz, können aber nach Winter
91
4 Kinematisch kompatible Gelenkmechanismen für die unteren Extremitäten
(2009) näherungsweise aus der Körpergröße H über Gleichung 4.7 bestimmt
werden und sind für das Manikin bekannt.
rHC = 0,052 ·H
rFE = 0,0435 ·H (4.7)
rAA = 0,0649 ·H
Die Form des Hüftgürtels kann über die Radien rFE und rAA durch eine
Ellipse angenähert werden, wobei der Abstand des Gelenkmechanismus
zu dieser Ellipse möglichst gering sein sollte, diese aber nicht berühren
darf. Der Austrittspunkt der IR/AR-Achse aus dem menschlichen Körper
an der Schulter oder den Füßen muss zudem durch eine um den Hüftgürtel
umlaufende Konstruktion abgebildet werden. Tabelle 4.1 fasst die in Kapi-
tel 3 ausgeführten Anforderungen an das Hüftgelenk in komprimierter Form
zusammen.
Tabelle 4.1: Anforderungen an den Gelenkmechanismus für das Hüftgelenk nach Kapitel 3
(FF: Feste Anforderung, WF: Erwünschte Anforderung).
Eigenschaft Wert Anforderungen
Bewegungsfreiheitsgrade 3 FF
Bewegungsumfang entspr. Tab. 3.1 FF
Aktuierte Bewegungsfreiheitsgrade 2 (F/E, A/A) FF
Drehmomente entspr. Tab. 3.2 WF
Körpergröße der Benutzer [m] 1,54 · · ·1,86 FF
4.3.1 Kinematische nicht-äquivalenter Grundaufbau
Dieses Kapitel beschreibt den Grundaufbau der kinematischen Kette, der als
Ausgangspunkt für die späteren Simulationen dient. In Kapitel 2.3.2 wur-
den jeweils zwei kinematisch äquivalente und kinematisch nicht-äquivalente
Gelenkmechanismen vorgestellt, von denen allerdings nur die in Junius
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u. a. (2017) beschriebene Kinematik eine automatische Ausrichtung auf die
menschlichen Gelenkachsen erlaubt. Die in Junius u. a. (2017) beschrie-
bene Kombination aus Dreh- und Schubgelenken, also die Anwendung des
Theorems der parallelen Achsen, gleicht Ausrichtungsfehler aus. Betrachtet
man die Anordnung der Drehgelenke vom Start der kinematischen Kette
am Rücken des Benutzers in Abbildung 2.14c, erlaubt das erste Drehgelenk
Rotationen um die IR/AR-Achse. Die beiden Drehgelenke für A/A und F/E
befinden sich in kurzer räumlicher Distanz zueinander am Ende der kine-
matischen Kette. Diese Anordnung erschwert die Aktuierung dieser beiden
Bewegungsfreiheitsgrade und bedingt hohe Verfahrwege der Schubgelenke.
Abbildung 4.6: Schematisches Model der kinematischen Struktur des Gelenkmechanismus für
das Hüftgelenk (Beil u. a. 2017, © 2017 IEEE).
Die in dieser Arbeit vorgestellte Kinematik ist das Ergebnis einer vom Autor
betreuten Abschlussarbeit (Marquardt 2017). Das Drehgelenk für die A/A-
Achse befindet sich am Anfang der kinematischen Kette, möglichst nah
am Austrittspunkt der A/A-Achse aus dem menschlichen Körper. Zudem
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wird eine Kombination aus Schub- und Drehgelenken, also das Theorem der
parallelen Achsen und Drehgelenke mit parallel verlaufenden Gelenkachsen
kombiniert, um die IR/AR-Achsen von Mensch und Exoskelett möglichst
genau auszurichten. Diese Anordnung ermöglicht im Gegensatz zu der oben
beschriebenen Anordnung von Junius u. a. (2017) die Aktuierung der A/A-
Achse. Der Mechanismus erstreckt sich vom Anfang bis zum Ende der
kinematischen Kette und soll die Distanz zum Hüftgürtel gering und die
Verfahrwege der hier eingesetzten Schubgelenke zudem möglichst kurzhalten.
Die kinematische Kette besteht deshalb aus fünf Dreh-, drei Schub- und
einem Kugelgelenk, wie in Abbildung 4.6 dargestellt. Die Basis B befindet
sich am Rücken des Benutzers, beispielsweise an einem Rucksack oder
einem Gürtel. Eine Auflistung der Denavit Hartenberg Parameter befindet
sich im Anhang in Tabelle C.1. Die Parameter θi bezeichnen ein Drehgelenk
und die Parameter di ein Schubgelenk. Grundsätzlich können die Gelenke
ihrer Funktion nach in vier Gruppen unterteilt werden:
• Die Gelenke θ2, d3, θ7, d8, θ9, d10 und θ11 ermöglichen Rotation um
die IR/AR-Achse und richten der A/A- und F/E-Achse des Exoske-
letts auf die entsprechende Achse des menschlichen Hüftgelenks aus.
Je nach Abduktions- und Rotationswinkel (vgl. Abbildung 4.7) kom-
pensiert die Anordnung Orientierungsfehler um die F/E-Achse sowie
Positionsfehler entlang der IR/AR-, A/A- und F/E-Achse um die Ziel-
pose ZP möglichst genau zu erreichen.
• Das Drehgelenk θ6 ermöglicht Rotationen um die A/A-Achse und
wurde aus technischer Sicht zusammen mit θ5 durch ein Kugelgelenk
realisiert, wobei die dritte Drehachse dieses Gelenks über Anschläge
gesperrt ist.
• Das Drehgelenk θ12 am Ende der kinematischen Kette erlaubt Rotatio-
nen um die F/E-Achse.
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• Die drei passiven Gelenke o1, o3 und o12 (vgl. Tabelle C.1) erlauben
eine manuelle Anpassung des Systems auf benutzerspezifische Parame-
ter während des Anlegevorgangs. Über das Schubgelenk o1 kann die
gesamte kinematische Kette entlang der Longitudinalachse verschoben
werden, um verschiedene Formen des Hüftgürtels, die sich durch den
individuellen Körperbau ergeben, auszugleichen. Das Schubgelenk o3
ermöglicht die variable Positionierung von θ6 entlang der Transver-
salachse und die Position der MRS kann über o12 in proximale bzw.
dorsale Richtung verschoben werden.
(a) Kinematische Konfiguration bei
Außendrehung.
(b) Kinematische Konfiguration bei Innendrehung.
Abbildung 4.7: Schematisches Model des Rotationsmechanismus. Verändert aus Beil u. a.
(2017), © 2017 IEEE.
Die Segmentlängen dieses Entwurfs sind so gewählt, dass die Distanz zwi-
schen den körpernahen Punkten des Exoskeletts, also an den Gelenken
θ6, θ9 sowie θ12 und der durch den Körperbau des Manikins erzeugten
Ellipse gering sind. Sie werden folgend als manuell gewählte Segmentlängen
bezeichnet.
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4.3.2 Evaluierung und Optimierung in Simulation
Die kinematische Simulation des Mechanismus erfolgt wie bereits erwähnt
in MATLAB und soll im ersten Schritt Aussagen über die Funktionalität
der Kinematik erlauben. Abhängig vom Ergebnis des ersten Schritts kann
die mechanische Konfiguration im zweiten Schritt verändert werden, um
verschieden mechanische Konfigurationen miteinander zu vergleichen. Die
Erweiterung der Simulation um ein Optimierungsverfahren erlaubt im dritten
Schritt die Optimierung der mechanischen Konfiguration auf benutzerspezifi-
sche Parameter.
Bestimmung der Zielpose für die inverse Kinematik
Die Wahl von geeigneten Zielposen ZP ist für alle drei Simulationsschritte
von entscheidender Bedeutung. Das Exoskelett soll so nah wie möglich am
Hüftgürtel des Benutzers anliegen, diesen allerdings nicht berühren, um
keine Scher- oder Druckkräfte am Hüftgürtel des Benutzers einzuleiten.
In der Simulation wird das menschliche Hüftgelenk (Kugelgelenk) durch
drei Drehgelenke repräsentiert, und als Rotationsreihenfolge IR/AR-A/A-
F/E gewählt. Die Zielpose ZP ergibt sich damit aus der Multiplikation der
jeweiligen, mit den DH-Parametern gebildeten, Transformationsmatrizen
für die drei Bewegungsfreiheitsgrade und einer Verschiebung entlang der
resultierenden F/E-Achse um den Betrag rFE+1 cm. Das Exoskelett soll sich
also an dieser Stelle in einem Abstand von 1 cm zum Hüftgürtel befinden.
Schubgelenke mit geringer Baugröße und einer hohen statischen Tragzahl
(Maß für die maximale vom Maschinenelement bei Dauerbelastung auf-
nehmbare Last, bevor bleibende Schäden zurückbleiben) verfügen meist
über einen sehr begrenzten Hub. In einer Recherche weist kein Gelenk das
den Anforderungen entspricht, einen größeren Hub als ±25 mm auf, so
dass dieser Wert als maximale Auslenkung für die Schubgelenke (d3, d8
und d10) in der Simulation definiert wird. Eine genauere Beschreibung der
Schubgelenke erfolgt in Abschnitt 4.3.3. Aus Abbildung 4.7 folgt, dass diese
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Gelenkanschläge bei Bewegungen um die IR/AR-Achse des menschlichen
Hüftgelenks überschritten werden können, so dass sowohl die untere als auch
die obere Grenze des Gelenkwinkelraums bei der Evaluation der Funktionali-
tät simuliert werden müssen. Rotationen um die A/A-Achse verändern die
Pose von ZP in der Sagittal- und Transversalebene und müssen dementspre-
chend ebenfalls betrachtet werden. Lediglich Rotationen um die F/E-Achse
verändern die Position der ZP nicht und können vom Exoskelett, falls der
benötigte Bewegungsraum bereitgestellt wird, immer abgebildet werden. Im
ersten Schritt erfolgt deshalb eine Diskretisierung des Gelenkwinkelraums
um die A/A- und IR/AR-Achse in 20 gleich große Winkelbereiche, wodurch
sich insgesamt 400 mögliche Zielposen ergeben.
Abbildung 4.8: Randbedingungen für die kinematische Simulation am Hüftgelenk.
Evaluation der Funktionalität
Da die kinematische Kette über redundante Bewegungsfreiheitsgrade ver-
fügt, ergeben sich für eine Zielpose unendliche viele Lösungen, falls der
Lösungsraum nicht durch zusätzliche Randbedingungen eingeschränkt wird.
Abbildung 4.8 zeigt den, durch die in rot eingefärbte Ellipse abgebildeten
97
4 Kinematisch kompatible Gelenkmechanismen für die unteren Extremitäten
Hüftgürtel des Benutzers und die als dθ6 und dθ9 bezeichneten Abstände des
Gelenkmechanismus zum Hüftgürtel. Die Randbedingungen für die Simu-
lation ergeben sich aus den mechanischen Gelenkanschlägen für die Dreh-
und Schubgelenke (z. B. LB10 und UB10), sowie aus der Bedingung, dass die
Ellipse an keiner Stelle von der kinematischen Kette des Gelenkmechanismus
durchdrungen werden darf. Diese Bedingung wird über die Berechnung der
Abstände dθ6 bzw. dθ9 realisiert, die den Abstand der dem Hüftgürtel am
nächsten liegenden Gelenke θ6 und θ9 angeben. Die Punkte auf der Ellipse,
die den geringsten Abstand zu den GRZ von θ6 und θ9 aufweisen werden
als SPθ6 und SPθ9 bezeichnet. Zur Berechnung des Orientierungsfehlers der
Exoskelettpose EP zu ZP wird die euklidische Norm der jeweiligen Anteile
um die Raumachsen gebildet. Die Berechnung des Positionsfehlers erfolgt
äquivalent.
Tabelle 4.2: Randbedingungen für die kinematische Simulation des Hüftgelenks.
Randbedingung Beschreibung Wert Gewicht










kartesischen Koord. für θ9
JointPositionBounds Gelenkanschläge LB,UB 1
Tabelle 4.2 listet die Randbedingungen und deren Gewichtung auf. Das Errei-
chen von ZP und die Gelenkanschläge werden dabei am höchsten gewichtet
und die Distanz zur Ellipse muss positiv sein, so dass eine Durchdringung
des Hüftgürtels ausgeschlossen ist. Dies wird für jede Lösung überprüft und
eine Lösung wird verworfen, falls eine der Randbedingungen nicht erfüllt ist.
Die Simulation über den gesamten Bewegungsraum mit den manuell für das
Manikin gewählten Segmentlängen ergibt eine durchschnittliche Abweichung
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von 0,00021° wobei das Maximum von 0,0004° bei 8,6° Außenrotation und
2,8° Abduktion auftritt. Der Positionsfehler beträgt durchschnittlich 0,8 mm,
wobei das Maximum von 1,32 mm bei 13,6° Außenrotation (negative Innen-
rotation) und 13,7° Adduktion auftritt.
Abbildung 4.9: Ergebnisse der kinematischen Simulation, um die Funktionalität des Mechanis-
mus zu evaluieren.
Abbildung 4.9 zeigt den Verlauf des Orientierungs- und Positionsfehlers
über den gesamten Winkelbereich der A/A- und IR/AR-Achse. Generell
vergrößert sich der Fehler an den Rändern des menschlichen Bewegungs-
raums. Der maximale Wert von 1,32 mm ist allerdings deutlich geringer als
der vorher festgelegte Abstand von 1 cm zwischen Hüftgürtel und Exoske-
lett, so dass das Exoskelett den Benutzer am Punkt EP nie berührt. Dies
gilt auch an den Gelenken θ6 und θ9 die die Ellipse für keine kinemati-
sche Konfiguration durchdringen. Alle Lösungen liegen zudem innerhalb der
Gelenkwinkelgrenzen. Aus der Abbildung ist ersichtlich, dass die größten
Positionsfehler im Bereich großer Außenrotationswinkel (negative Innen-
rotation) bei gleichzeitig großen Adduktionswinkeln auftreten. Bei dieser
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kinematischen Konfiguration wird der Mechanismus maximal verkürzt (vgl.
Abbildung 4.7), was die Suche nach einer Lösung erschwert und den Abstand
des Mechanismus zum Hüftgürtel erhöht. Optimierte Segmentlängen, die die
Länge der kinematischen Kette insgesamt verkürzen, können deshalb den
Abstand vom Exoskelett zum Hüftgürtel für diese kinematische Konfiguratio-
nen verringern. Die vorgeschlagene Kinematik ist damit in der Lage über den
gesamten Winkelbereich der drei Bewegungsfreiheitsgrade des Hüftgelenks
die Zielpose für eine Körpergröße von 1,85 m sehr genau zu erreichen.
Veränderung der mechanischen Konfiguration
Da, wie bereits in den vorherigen Kapiteln erwähnt, die Komplexität der
Konstruktion Einfluss auf die Aktuierbarkeit eines solchen Systems hat, soll
im nächsten Schritt untersucht werden, inwieweit eine Vereinfachung der
mechanischen Konfiguration die Ergebnisse beeinflusst. Das Fixieren von
verschiedenen Gelenken in ihrer Nullstellung verändert die mechanische
Konfiguration der vorgeschlagenen Kinematik, wodurch sich vereinfachte
Varianten ergeben. Dabei werden vier verschiedene Fälle unterschieden,
wobei Konfiguration 4 (MK4) die restriktivste Konfiguration beschreibt, bei
der θ7, d8, θ9, d10 und θ11 deaktiviert sind. Es erfolgt keine Ausrichtung der
F/E-Achse mehr, sondern die beiden Gelenke θ6 und θ11 sind fest miteinander
verbunden.
Bei Konfiguration 1 (MK1) sind alle Gelenke aktiv, was der Kinematik aus
dem vorherigen Abschnitt entspricht. Konfiguration 2 (MK2) ergibt sich aus
der Deaktivierung des Drehgelenks θ9. Diese Konfiguration entspricht dem
Fall, dass der menschliche Hüftgürtel nicht durch eine Ellipse, sondern durch
einen Kreis mit dem Radius rAA angenähert wird und ist mit den in Kwa
u. a. (2009) und Yang u. a. (2014) vorgestellten Gelenkmechanismen ver-
gleichbar. Konfiguration 3 (MK3) ergibt sich aus der Deaktivierung der drei
Drehgelenke θ7, θ9 und θ11. Dies Konfiguration entspricht der Anwendung
des Theorems der parallelen Achsen auf alle drei Bewegungsfreiheitsgrade
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des Exoskeletts mit dem begrenzten Hub der Schubgelenke von 25 mm. Die
Funktion Fkin normiert den Orientierungs- und Positionsfehler für jede Achse
auf einen Wert, der sich aus einer Simulation mit einer Konfiguration ergibt,
die keinerlei Rotationen oder Translationen zulässt. Der Oberschenkelrahmen
des Exoskeletts wäre also hypothetisch fest mit dem Rückenteil verbunden,
während sich das Bein des Benutzers frei bewegen kann. Diese Konfiguration
wird mit Fix bezeichnet. Der Wert von Fkin berechnet sich durch folgende
Gleichung:


















Die Variable OEn(K) gibt dabei die euklidische Norm des Orientierungsfeh-
lers um die drei Bewegungsachsen des Kniegelenks für den Datenpunkt n
und die Konfiguration MK bzw. für die fixierte Konfiguration Fix an. Mit
T En(K) wird entsprechend die euklidische Norm der Positionsfehler entlang
der Achsen bezeichnet. Die in der Simulation verwendete Bewegungstrajek-
torie eines Doppelschritts, ist in N = 500 Datenpunkte diskretisiert. Für die
fixierte Konfiguration Fix ergibt sich für Fkin ein Wert von 1.
Tabelle 4.3: Orientierungs- und Positionsfehler während eines Doppelschritts für verschiedene
mechanische Konfigurationen (Konfig.) am Hüftgelenk.
Konfig. # Gelenke Fkin FT E FOE ∅TE [mm] ∅OE [°]
Fix 0 1 0,5 0,5 4,17 10,00
MK1 10 0 0 0 0 0
MK2 9 0,01 0,01 0,002 0,80 0,02
MK3 7 0,09 0,09 0,003 1,37 0,43
MK4 5 0,22 0,21 0,012 3,34 0,76
MK5 3 0,38 0,37 0,016 6,49 0
MK6 2 0,58 0,43 0,148 7,06 3,90
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Die Ergebnisse in Tabelle 4.3 zeigen, dass der Positionsfehler von 0,8 mm auf
4,8 mm steigt, sobald in MK2 das Drehgelenk θ9 deaktiviert wird. Diese Ten-
denz kann auch für die beiden anderen Kombinationen beobachtet werden,
wobei sich der größte Positionsfehler bei MK4 ergibt und durchschnittlich
3,34 mm entspricht. Ab MK3 ergibt sich zudem ein relativ hoher Orien-
tierungsfehler, da die verbleibenden Drehgelenke in der Transversalebene,
bedingt durch die mechanischen Gelenkanschläge, nur begrenzt Rotationen
um die IR/AR-Achse abbilden können.
Des Weiteren besteht die Möglichkeit, mechanische Konfigurationen von
aus der Literatur bekannten Ansätzen zu simulieren. Konfiguration 5 (MK5)
besitzt insgesamt drei Drehgelenke. Zwei Drehgelenke sind auf die mensch-
liche A/A- und F/E-Achse ausgerichtet, das dritte Drehgelenk befindet sich
zwischen den beiden ersten und erlaubt damit eine Drehung um die IR/AR-
Achse mit Ausrichtungsfehler. Dieser mechanische Aufbau wird beispiels-
weise im Mindwalker (Wang u. a. 2015b) verwendet, wobei wie bereits in
Kapitel 2 erwähnt, Ausrichtungsfehler zu Gunsten einer einfachen Konstruk-
tion akzeptiert werden. Konfiguration 6 (MK6) beschreibt eine Kinematik,
die über jeweils ein Drehgelenk für der A/A- und F/E-Achse verfügt, wie sie
häufig in kommerziellen Systemen z. B. im HAL (Cyberdyne 2019) oder im
EKSO (EKSO Bionics 2019a) verwendet wird.
Die über die Simulation gewonnen Ergebnisse für MK5 weisen einen gerin-
geren Orientierungsfehler als MK2 und MK3 auf, was auf einen höheren
Bewegungsumfang des Drehgelenks in der Transversalebene zurückzuführen
ist. Gegenüber den vorherigen mechanischen Konfigurationen steigen bei
MK5 bzw. MK6 der Positionsfehler auf 6,49 mm und 7,06 mm. Fehlt das
Drehgelenk in der Transversalebene, ergeben sich zudem hohe Orientierungs-
fehler von durchschnittlich 3,9°.
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Optimierung der Segmentlängen
Da MK1 die Konfiguration mit der minimalen Anzahl an Gelenken darstellt,
bei der die Zielpose während eines Doppelschritts genau erreicht wird, soll
sie im letzten Schritt optimiert werden. Während der Optimierung werden die
Längen der Segmente S3, S4, S8 sowie S10 (vgl. Abbildung 4.10) innerhalb
der mechanisch möglichen Grenzen variiert, um die Positions- und Orientie-
rungsfehler für große A/A- und IR/AR-Gelenkwinkel weiter zu reduzieren.
Gleichzeitig begünstigen möglichst kurze Segmentlängen einen geringen
Abstand des Mechanismus zum Hüftgürtel und reduzieren aufgrund der
verringerten Hebelarme Belastungen auf die mechanischen Bauteile, wenn
der Benutzer ein Drehmoment beispielsweise um das Gelenk θ12 einleitet.
Zunächst muss die kinematische Konfiguration des anatomischen Hüftge-
lenks ermittelt werden, bei der der Mechanismus seine maximale Länge
benötigt, um diese zu erreichen. Die Schubgelenke befinden sich dabei am
oberen Gelenkanschlag.
Abbildung 4.10: Die vier zu optimierenden Segmentlängen des Hüftgelenksmechanismus für
die kinematische Konfiguration KKmax.
Generell trifft dies auf die kinematische Konfiguration des menschlichen
Hüftgelenks zu, bei der sich der maximale Abstand von ZP zur Basis B bei
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gleichzeitig maximaler Rotation ergibt. Aus Abbildung 4.10 ist ersichtlich,
das sich ZP bei Innenrotation des Hüftgelenks auf einer Kreisbahn mit dem
Radius rFE um den Hüftmittelpunkt in anteriorer und medialer Richtung ver-
schiebt. Bei gleichzeitig auftretender Adduktion (maximal 13,4°) verschiebt
sich ZP zudem weiter in mediale und gleichzeitig in proximale Richtung. Um
diese großen Verschiebungen in alle drei anatomischen Richtungen und die
Orientierung dieser kinematischen Konfiguration abzubilden wird die maxi-
male Länge des Mechanismus benötigt. Diese kinematische Konfiguration
wird mit KKmax bezeichnet.
Wie im ersten Simulationsschritt bereits nachgewiesen, ist es mit den manuell
festgelegten Segmentlängen möglich auch die kinematische Konfiguration
mit der kürzesten Länge des Gelenkmechanismus abzubilden (maximale
Außenrotation). Sie muss deshalb für das Manikin mit einer Körpergröße von
1,85 m nicht betrachtet werden. Bei anderen Körpergrößen und mit anderen
Segmentlängen besteht allerdings Bedarf, KKmin ebenfalls zu simulieren.
F(S3,S4,S5,S6) = dθ6 +dθ9 + p1+ p2+ p3+ p4 (4.9)
p1 =
0 OE(KKmax)≤ 0.000110+T E +OE OE(KKmax)> 0.0001
p2 =
0 T E(KKmax)≤ 0.000110+T E +OE T E(KKmax)> 0.0001
p3 =
0 OE(KKmin)≤ 0.000110+T E +OE OE(KKmin)> 0.0001
p4 =
0 T E(KKmin)≤ 0.000110+T E +OE T E(KKmin)> 0.0001
Die Zielfunktion F berechnet sich nach Gleichung 4.9 aus der Summe der
Abstände dθ6 sowie dθ9 und den Straftermen p1, p2, p3 sowie p4. Die in
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Abbildung 4.10 dargestellte kinematische Konfiguration ergibt die maximale
Länge für der kinematischen Kette, was zu einer maximalen Länge der drei
Schubgelenke d3, d8 und d10 führt. Da die kinematische Kette dabei mög-
lichst nah am Körper anliegen soll, ergibt sich für das Drehgelenk θ1 ein
konstanter Winkel von 5,72°, was ebenfalls der Maximalstellung entspricht.
Die Strafterme erhöhen den Wert der Zielfunktion auf einen unrealistisch
hohen Wert, falls ZP nur ungenau erreicht wird oder es mit den vom Opti-
mierungsalgorithmus gewählten Segmentlängen nicht möglich ist KKmin
abzubilden. Dieser Wert muss die maximal mögliche Summe aus den bei-
den Abständen dθ6 und dθ9 überschreiten. Deshalb wird ein Wert von 10 m
gewählt. Zusätzlich wird der aktuelle Positionsfehler T E und Orientierungs-
fehler OE zwischen ZP und EP zu diesem Wert addiert, um die Suche zu
beschleunigen.
In MATLAB sind bereits mehrere Optimierungsverfahren implementiert, die
auf das vorliegende Problem angewendet werden können. Wichtig für die
Auswahl ist, dass die Zielfunktion aufgrund der Verwendung einer Simula-
tion und der Strafterme, nicht stetig differenzierbar ist. Aus diesem Grund
kommen nur solche Verfahren in Frage, die den Gradienten der Zielfunktion
nicht verwenden. Weiterhin handelt es sich um ein Optimierungsproblem
bei dem die Werte der Variablen innerhalb bestimmter aus dem mechani-
schen Aufbau hervorgehenden Grenzen liegen. Generalized Pattern Search
(GPS), Simulated Annealing (SA) oder der Genetische Algorithmus (GA)
sind generell dazu geeignet die Zielfunktion zu minimieren.
Für die drei Verfahren gelten die gleichen Abbruchkriterien, um sie mitein-
ander zu vergleichen. Die Optimierung gilt als abgeschlossen, wenn sich
der Wert der Zielfunktion innerhalb von 20 Iterationen, bzw. Generationen k
nur in sehr geringem Maße verändert (Fk+1−Fk < 0,00001). Zudem wird
jeder Algorithmus fünfmal ausgeführt und dabei innerhalb der Grenzen lie-
gende zufällige Startwerte für die Segmentlängen verwendet, da bei allen
Verfahren die Möglichkeit besteht gegen ein lokales Minimum zu konvergie-
ren. Die Dauer der Optimierung bzw. die Anzahl der für die Optimierung
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benötigten Funktionsaufrufe und das Ergebnis der Zielfunktion dienen dann
als Entscheidungsgrundlage für die Auswahl des Optimierungsalgorithmus.
In jedem Funktionsaufruf wird die Inverse Kinematik für KKmin und KKmax
gelöst und der Abstand zur Ellipse sowie der sich daraus ergebende Wert
der Zielfunktion berechnet. In Tabelle 4.4 ist für jedes Verfahren jeweils
der Durchschnitt aus den fünf Durchläufen für die Laufzeit, die Anzahl der
Funktionsaufrufe und das Ergebnis angegeben. Die Hüftbreite entspricht
einer Körpergröße von 1,75 m. Alle Verfahren erbringen einen ähnlichen
Wert für F , so dass folgend für die Optimierung GPS verwendet wird, da es
die geringste Anzahl an Funktionsaufrufen und damit die kürzeste Laufzeit
benötigt, um die Zielfunktion zu minimieren.
Tabelle 4.4: Vergleich von drei Optimierungsverfahren zur Optimierung des Mechanismus für
das Hüftgelenk.
Verfahren Funktionsaufrufe Laufzeit [s] F [mm]
GPS 180 1990 79,1
GA 2200 27212 79,0
SA 384 4109 80,7
Die Ergebnisse für verschiedene Körpergrößen und den sich daraus erge-
benden Hüftbreiten sind in Tabelle 4.5 dargestellt. Die während des Ent-
wurfs gewählten Parameter für die Segmentlängen stehen in der ersten Zeile
der Tabelle. Die sich daraus ergebende Gesamtlänge der vier Segmente
beträgt 436,7 mm. Wie bereits erwähnt wurde die Konstruktion ursprünglich
an das in Creo verfügbare Manikin angepasst, welches eine Körpergröße
von 1,85 m besitzt. Durch die Optimierung verkürzt sich die Gesamtlänge,
also die Summe der vier optimierten Segmentlängen für diese Körpergröße
auf 362 mm. Dies entspricht einer relativen Verbesserung von 17,1 % zur
Gesamtlänge für die manuell gewählten Segmentlängen. Der Abstand zum
Hüftgürtel verringert sich von 96,4 mm auf 80 mm.
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Diese Tendenz setzt sich für kleinere Körpergrößen fort. Für einen Benutzer
mit einer Körpergröße von 1,55 m wäre beispielsweise eine Gesamtlänge von
330,8 mm optimal, wodurch sich ein Abstand von 76,7 mm zum Hüftgürtel
ergibt. Gleichzeitig verringern sich die Ausrichtungsfehler durch die Opti-
mierung. Die Orientierung der Zielpose wird nun auch für KKmin und KKmax
genau, d.h. mit einem Positionsfehler T E < 0.0001mm erreicht. Insgesamt
verbessert die Optimierung das Ergebnis also deutlich, so dass das System
mit den optimierten Parametern technisch realisiert werden kann.
Tabelle 4.5: Optimierte Segmentlängen des Mechanismus für das Hüftgelenk.
Größe S3 S4 S8 S10 ∑S F
[m] [mm] [mm] [mm] [mm] [mm] [mm]
1,85 (manuell
99,0 85,4 137,8 114,5 436,7 96,4
gewählt)
1,55 79,7 83,7 87,4 79,9 330,8 76,7
1,65 82,1 83,1 90,9 83,4 339,6 77,8
1,75 86,1 82,9 93,4 89,8 352,7 79,1
1,85 88,7 78,8 96,3 98,5 362,0 80,3
4.3.3 Technische Realisierung
Die Konstruktion des Gelenkmechanismus muss einerseits leicht und kom-
pakt, andererseits aber auch steif und belastbar sein, um die von den Aktua-
toren oder dem Menschen eingeleiteten Kräfte und Drehmomente aufzu-
nehmen. Aus diesem Grund besteht die Struktur aus Aluminiumteilen und
3D-gedruckten Teilen aus Acrylnitril-Butadien-Styrol (ABS), die die Zukauf-
teile wie Lager oder Schubgelenke miteinander verbindet.
Abbildung 4.11 zeigt die über einen Gürtel an der Taille und über eine
Beinmanschette am Oberschenkel mit dem Benutzer verbundene Gesamtkon-
struktion des Exoskeletts. Das sich an den Gürtel anschließende Drehgelenk
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θ2 besteht aus einer Fest-Los-Lagerung wobei auf beiden Seiten ein ein-
reihiges Rillenkugellager7 eingesetzt wird. Dieses Lager besitzt bei einem
Außendurchmesser von 30 mm und einem Gewicht von 34 g eine statische
Tragzahl von 2,36 kN und wird für alle Drehgelenke des Gelenkmechanis-
mus verwendet. Zudem kann die Position von θ2 über einen Schraubme-
chanismus um jeweils 20 mm in proximale und distale Richtung verscho-
ben werden. Das nachfolgende Schubgelenk d3 besteht aus acht Präzisions-
Schienenführungen8, wobei die aufzunehmenden Kräfte über Kreuzrollenla-
ger von der sich bewegenden Schiene auf die stehende Schiene übertragen
werden und sich deshalb eine für diese Baugröße hohe statische Tragzahl
von 5,1 kN ergibt. Im Lineargelenk d3 sind jeweils zwei Schienenpaare in
Reihe geschaltet wodurch sich der Hub von 25 mm pro Schienenpaar auf
insgesamt 50 mm verdoppelt.
Abbildung 4.11: Gesamtkonstruktion des Hüftexoskeletts, die über einen Gürtel an der Taille
und eine Beinmanschette am Oberschenkel mit dem Benutzer verbunden wird
(Marquardt 2017).
7 6200-2Z, SKF GmbH, Schweinfurt
8 LWRE 3050, SKF GmbH, Schweinfurt
108
4.3 Selbstausrichtender Gelenkmechanismus für das Hüftgelenk
Die Drehgelenke θ5 und θ6 werden Aufgrund des begrenzten Bauraums
an diesem Teil des Hüftgürtels in einem Kugelgelenk9 zusammengefasst,
wobei Rotationen um eine Gelenkachse des Kugelgelenks durch mechanische
Anschläge stark begrenzt sind. Das Kugelgelenk besitzt eine statische Trag-
zahl von 28,5 kN und seine Position kann über einen Schraubmechanismus
in mediolateraler Richtung vor dem Anziehen des Exoskeletts um 20 mm ver-
ändert werden (vgl. Abbildung 4.12b). Die Detailansicht in Abbildung 4.12a
zeigt das gekapselte Kugelgelenk und das sich daran anschließende Dreh-
gelenk θ7. Zwei Bowdenzüge ermöglichen die Aktuierung der A/A-Achse
durch den auf dem Schubgelenk d3 angebrachten A/A-Aktuator. Die Position
hinter θ1 und d3 ist erforderlich, da sich sonst der Verlauf der Bowdenzüge
bei Auslenkung von θ2 und d3 verändern würde.
(a) Detaillierte Ansicht der Konstruktion am Gelenk θ5.
(b) Schraubmechanismus zur Einstellung von
θ5 in mediolateraler Richtung.
Abbildung 4.12: Detailansichten der Hüftkonstruktion (Marquardt 2017).
Die Gelenke θ7 bis θ11 sollen die sich durch Bewegungen des menschli-
chen Hüftgelenks ergebenden Mikro-Ausrichtungsfehler ausgleichen und
bestehen deshalb aus in Reihe geschalteten Dreh- und Schubgelenken. Zur
Realisierung werden die gleichen Bauteile, die schon für die Gelenke θ2 und
d3 verwendet wurden eingesetzt. Aufgrund des begrenzten Bauraums besteht
ein Schubgelenk allerdings nur aus zwei Schienenführungspaaren, so dass
sich der maximale Hub im Vergleich zu d3 auf 25 mm reduziert.
9 GEH 10 C, SKF GmbH, Schweinfurt
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Um die kinematische Konfiguration der redundanten Kinematik zu definie-
ren, befindet sich an beiden Lineareinheiten eine Schenkelfeder mit einer
Federsteifigkeit von 21 Nmrad−1, die bei Auslenkung der Gelenke eine Kraft
in Richtung der Nullstellung ausübt. Dies hat den Nebeneffekt, dass sich
eine parallele Elastizität zur IR/AR-Achse ergibt, die Aufgrund des Winkel-
und Drehmomentverlaufs ein unterstützendes Drehmoment während der
Standphase um diese Achse generiert. Dieser Effekt tritt bei ca. 10 % und
45 % des Gangzyklus auf, wenn durch die Muskulatur Energie absorbiert
wird. Aufgrund des relativ geringen Energiebedarfs während des Gehens um
die IR/AR-Achse (maximal 0,15 W/kg), ist eine weitere Aktuierung nicht
unbedingt erforderlich.
Das letzte Gelenk des Gelenkmechanismus bildet Rotationen um die mensch-
liche F/E-Achse ab, wobei ebenfalls das bereits erwähnte Rillenkugellager
zum Einsatz kommt. Das Gelenk wird durch einen am Oberschenkel platzier-
ten Aktuator über Bowdenzüge angetrieben. Insgesamt bildet die Konstruk-
tion die vorgeschlagene Kinematik exakt ab und erlaubt eine Aktuierung der
A/A- und F/E-Achse über Seilzüge. Da für diesen Anwendungsfall keine
passenden Aktuatoren am Lehrstuhl verfügbar sind, wurde eine bestehende
Konstruktion angepasst.
Aktuator
Die Leistung der Aktuatoren muss gemäß den Anforderungen aus Kapitel 3
ausreichend sein, um bei den minimal geforderten Winkelgeschwindigkei-
ten ein unterstützendes Drehmoment zu ermöglichen. Deshalb basieren die
vorgeschlagenen Aktuatoreinheiten auf den für den humanoiden Roboter
ARMAR-6 entwickelten modularen Antriebseinheiten (Rader u. a. 2017), die
hohe Leistungen bei geringem Bauraum erbringen und ein hohes Maß an
Integration besitzen. Für die Armstruktur von ARMAR-6 wurden drei ver-
schiedene Einheiten konstruiert, um die Anforderungen der verschiedenen
Armgelenke abzudecken, wobei für das Exoskelett die kleinste Einheit mit
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einem maximalen Drehmoment von 64 Nm und einer maximalen Winkelge-
schwindigkeit von 178 °s−1 gewählt wird. Die Antriebseinheiten sind seriell,
größtenteils direkt auf der von ihnen angetriebenen Bewegungsachse im
Roboterarm angeordnet. Die Leitungen für den Datenbus und die Energiever-
sorgung werden über einen Schleifring durch die Einheiten hindurchgeführt,
um ein Verdrehen der Kabel zu verhindern. Eine Anordnung der Aktuatoren
direkt auf der A/A- und F/E-Achse des Exoskeletts würde allerdings den
Bauraum in Richtung posterior und dorsal stark erhöhen, so dass möglichst
flache, am Rücken und Oberschenkel des Benutzers angebrachte, Aktuatoren
für dieses System von Vorteil sind.
Deshalb wurde der Schleifring aus dem Aktuator entfernt und der dadurch
entstehende Hohlraum genutzt, um die antriebsseitige Lagerung10 innerhalb
der Hohlwelle zu platzieren (vgl. Abbildung 4.13). Ein größerer Innendurch-
messer des abtriebsseitigen Kreuzrollenlagers11 ermöglicht zudem den Flex
Spline des Spannungswellengetriebes12 (Harmonic Drive Getriebe) innerhalb
des abtriebsseitigen Lagers zu platzieren, wodurch sich zwar der Gesamt-
durchmesser der Einheit erhöht aber die Länge reduziert. Auf der Abtriebs-
seite des Harmonic Drive Getriebes befindet sich eine Seilrolle, auf der die
durch die Bowdenzüge verlaufenden Stahlseile (Durchmesser 1,2 mm) ab-
bzw. aufgerollt werden. Zudem ist eine Positionsmessung sowohl antriebs-
als auch abtriebsseitig über einen Relativ-13 bzw. Absolutencoder14 mit Auf-
lösungen von 12 Bit bzw. 19 Bit möglich. Das vom Aktuator auf das Gelenk
eingeleitete Drehmoment und die Winkelgeschwindigkeit kann über den
radialen Abstand des Seils zur A/A- bzw. F/E-Achse auf die Anforderungen
der jeweiligen Gelenke abgestimmt werden. An beiden Gelenken wurde
dafür der minimale Abstand gewählt, der konstruktionsbedingt möglich ist,
so dass sich an beiden Achsen eine Übersetzung von 1 : 1,33 ergibt.
10 699 2Z VA, SBN Wälzlager GmbH & Co. KG, Schönenberg-Kübelberg
11 RA6008, THK GmbH, Ratingen
12 CSD 20 160 BB, Harmonic Drive AG, Limburg/Lahn
13 AS5306, ams AG, Premstaetten (Österreich)
14 AKSIM MBA7 C42, RLS Merilna tehnika d.o.o., Komenda (Slovenien)
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Abbildung 4.13: Aktuator, der über Stahlseile die A/A- und F/E-Achse des Hüftgelenks
antreibt.
Um die Größe des Aktuators noch weiter zu reduzieren, werden zur Messung
der Seilkraft zwei piezoelektrische Zug-Druckkraftsensoren15 in den Stahl-
seilen, anstatt die im ursprünglichen Aktuator vorgesehenen Dehnungsmess-
streifen an der Hohlwelle, genutzt. Durch die konstruktiven Veränderungen
erhöht sich der Außendurchmesser des Aktuators von 83 mm auf 88 mm,
allerdings sinkt dafür die Gesamtlänge von 119,4 mm auf 55 mm.
4.3.4 Ergebnisse der technischen Realisierung
Dieser Abschnitt stellt die Leistungsfähigkeit der Konstruktion den Anfor-
derungen gegenüber. Dies soll zeigen, ob der Prototyp die Anforderungen
hinsichtlich des Bewegungsraums, dem übertragbaren Drehmoment und
maximalen Winkelgeschwindigkeiten erfüllt. Da die Konstruktion auf den
Simulationsergebnissen aus Abschnitt 4.3.2 beruht und die in der Simulation
verwendeten Arbeitsbereiche der Gelenke realisiert wurden, erreicht das Hüft-
gelenk die geforderten Bewegungsräume genau oder überschreitet sie. Zudem
stellt Tabelle 4.6 die Ergebnisse den Anforderungen gegenüber. Hieraus ist
ersichtlich, dass die gewählte Übersetzung von 1 : 1,3 zwischen der Seilrolle
15 FMT6, TE Connectivity Ltd., Schaffhausen (Schweiz)
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des Aktuators und der Seilrolle am Gelenk benötigt wird um den Anforderun-
gen an die maximale Winkelgeschwindigkeit um die Gelenkachsen gerecht
zu werden. Das dabei erzeugte Drehmoment von 48 Nm ermöglicht es, eine
79 kg schwere Person mit über 50 % des während des Gehens benötigten
Drehmoments zu unterstützen.
Abbildung 4.14: Aus der FEM-Analyse resultierende Mises- Vergleichsspannungen in MPa bei
maximaler Belastung des Gelenkmechanismus (Beil u. a. 2017, © 2017 IEEE).
Die Belastbarkeit des Exoskeletts wurde mit der Finite-Elemente-Methode
(FEM) ermittelt. Dabei wird zunächst die Annahme getroffen, dass jedes
Bauteil aus Aluminium 7050 gefertigt ist. Simuliert wurde der Fall, dass der
Benutzer dem Exoskelett bei voller Aktuatorkraft entgegenwirkt und somit
eine Bewegung unterbindet. Der Aktuator ist nicht selbsthemmend. Induziert
der Benutzer ein Drehmoment welches größer als das maximale Drehmo-
ment des Aktuators ist, führt dies zu einem Rückwärtsdrehen des Aktuators.
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In der Simulation wurde daher das maximal mögliche Drehmoment (48 Nm
am A/A-Gelenk und F/E-Gelenk) um die entsprechenden Gelenkachsen
aufgeprägt. Die daraus resultierende maximale Mises-Vergleichsspannung
beträgt 365 MPa bei einer maximalen Verschiebung von ZP von 12,69 mm.
Abbildung 4.14 zeigt, dass sich an den Achswellen und den Verbindungs-
stücken zwischen dem Schubgelenk d3 und θ6 die größten Spannungen
ergeben. Diese Bauteile müssen daher aus einem belastbareren Material als
Aluminium, z. B. Stahl produziert, werden. Für alle anderen Bauteile kann je
nach Maximalspannung entweder Aluminium 7050 oder das beim 3D-Druck
verwendete ABS zum Einsatz kommen. Mit dieser Materialauswahl ergibt
sich ein Gewicht von 5 kg für die Konstruktion inklusive der Aktuatoren,
allerdings ohne die am Rücken angebrachte Elektronik.
4.3.5 Zusammenfassung
Insgesamt erfüllt die Kinematik die Anforderungen hinsichtlich des Bewe-
gungsraums sowie der Aktuierbarkeit und richtet das Gelenkrotationszentrum
des Exoskeletts automatisch auf das GRZ des menschlichen Gelenks aus.
Diese Eigenschaften wurden im Prototyp abgebildet. Damit stellt dieses
System nach Wissen des Autors, den ersten Gelenkmechanismus für das
Hüftgelenk dar, der diese Anforderungen, also eine automatische Ausrichtung
der Gelenkachsen bei gleichzeitiger Aktuierung der A/A- und F/E-Achse,
erfüllt. Der Platzbedarf am Oberschenkel bleibt dabei relativ gering, was für
die Realisierung eines zweibeinigen Exoskeletts vorteilhaft ist. Gleichzeitig
können die Segmentlängen des Mechanismus optimiert und dadurch das
Gewicht, die Belastung auf die Bauteile und der Abstand zum Hüftgürtel
des Benutzers im Vergleich zu den manuell gewählten Segmentlängen redu-
ziert werden. Ob sich die in der Simulation erzielten Ergebnisse auch in
Experimenten bestätigen, wird in Abschnitt 4.6 überprüft.
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4.4 Das Wälzkontaktgelenk als
Gelenkmechanismus für das Kniegelenk
Das als Synovialgelenk ausgebildete menschliche Kniegelenk stellt auf-
grund seiner Flexibilität eine große Herausforderung für die Entwicklung
von Gelenkmechanismen dar. Wie in Kapitel 2 ausgeführt sind deshalb alle
Ansätze, bei denen eine gute kinematische Kompatibilität im Fokus der
Entwicklung steht, kinematisch nicht-äquivalent zum menschlichen Körper
aufgebaut. So sollen die sechs Bewegungsfreiheitsgrade des menschlichen
Kniegelenks teilweise oder vollständig abgebildet werden. Dies hat den
Vorteil, dass einzelne Bewegungsfreiheitsgrade bestimmten mechanischen
Gelenken zugeordnet werden können. Allerdings erschwert solch eine Gelen-
kanordnung die Aktuierung und wirkt sich negativ auf den Bauraum des
Mechanismus aus. Deshalb wird in der dieser Arbeit ein kinematisch äqui-
valenter Ansatz untersucht, bei dem die sechs Bewegungsfreiheitsgrade des
Kniegelenks durch ein sogenanntes Wälzkontaktgelenk (Rolling Contact
Joint, kurz RCJ) abgebildet werden. Grundsätzlich rollen bei einem Wälzkon-
taktgelenk zwei Körper aufeinander ab, so dass sich das Gelenkrotationszen-
trum (GRZ) entlang der Oberfläche des Körpers bewegt, auf dem der zweite
Körper abrollt. Aufgrund dieser Eigenschaft, die ebenfalls für alle Synovi-
algelenke des menschlichen Körpers gilt, wird dieser Gelenktyp bereits in
Handprothesen (Kim u. a. 2016), Roboterhänden (Collins 2003) oder anderen
technischen Anwendungen (Mun u. a. 2004, Montierth u. a. 2011, Nelson u. a.
2016) verwendet. Den bisherigen Entwicklungen ist gemeinsam, dass sie nur
Rotationen in einer Ebene bei gleichzeitiger Verschiebung des GRZ entlang
der in dieser Ebene verlaufenden Achsen ermöglichen. Dieser Bewegungs-
umfang ist für einen kinematisch kompatiblen Kniegelenkmechanismus eines
Exoskeletts allerdings nicht ausreichend, so dass folgend eine Erweiterung
des Wälzkontaktgelenks um weitere Bewegungsfreiheitsgrade beschrieben
wird. Die Entwicklung folgt dabei der zuvor angewendeten prinzipiellen
Vorgehensweise. Dieser Abschnitt beginnt also mit der Beschreibung der
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Kinematik des Wälzkontaktgelenks. Folgend werden die Simulationen, die
technische Umsetzung der Simulationsergebnisse und die Eigenschaften des
Prototyps beschrieben. Tabelle 4.7 fasst die Anforderungen an den Gelenk-
mechanismus für das Kniegelenk zusammen. Da bisher noch kein Exoskelett
existiert, das sich bei einem kleinen Bauraum automatisch auf alle sechs
Bewegungsfreiheitsgrade des Kniegelenks ausrichtet, wird dies als Wunsch-
forderung in die Anforderungsliste aufgenommen.
Tabelle 4.7: Anforderungen an den Gelenkmechanismus für das Kniegelenk nach Kapitel 3
(FF: Feste Anforderung, WF: Erwünschte Anforderung).
Eigenschaft Wert Anforderung
Rotatorische Freiheitsgrade 3 FF
Translatorische Freiheitsgrade 3 WF
Bewegungsumfang entspr. Tab. 3.1 FF
Aktuierte Bewegungsfreiheitsgrade 1 (F/E) FF
Drehmoment entspr. Tab. 3.2 FF
Körpergröße der Benutzer [m] 1,54 · · ·1,86 FF
4.4.1 Imitation der menschlichen Kniegelenkskinematik
Dieser Abschnitt stellt zunächst die Kinematik des vereinfachten, bisher in
der Literatur eingesetzten Wälzkontaktgelenk vor, bei dem eine Drehung in
einer Ebene und damit verbundene Verschiebungen des GRZ in der Ebene
auftreten. In Abbildung 4.15a rollt der Zylinder mit Radius r2 auf dem Zylin-
der mit Radius r1 ab. Dieses Verhalten kann ersatzweise durch die zwei
Stäbe S1 und S2 beschrieben werden, wobei S1 im Mittelpunkt des stehenden
Zylinders über ein Drehgelenk (F/E1) gelagert, in der Bildebene rotieren
kann und die Länge r1 + r2 besitzt. Am Ende von S1, also im Mittelpunkt
des abrollenden Zylinders ist der zweite Stab S2 ebenfalls über ein Dreh-
gelenk (F/E2) mit S1 verbunden. Die von S2 ausgeführte Rotation in der
Bildebene ergibt sich damit als Summe der beiden Winkel α1 und α2. Aus
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Dies bedeutet, dass die Ersatzkinematik zwar aus zwei Drehgelenken besteht,
deren Rotationen aber über das Verhältnis der Zylinderradien gekoppelt sind.
Da sich das GRZ des Gelenks zudem immer im Berührpunkt der beiden
Zylinder befindet, kann dessen Verlauf durch die Wahl der Radien abhängig
vom Rotationwinkel von S2 beeinflusst werden (vgl. Abbildung 4.15a). Durch
eine gute Wahl der beiden Zylinderradien ist es damit auch möglich, die
Trajektorie des GRZ des menschlichen Kniegelenks näherungsweise mit dem
Gelenk abzubilden.
(a) Kinematik und Verschiebung des GRZ bei
Drehung um eine Achse.
(b) Kinematik, wenn als Wälzkörper zwei
Halbkugeln verwendet werden.
Abbildung 4.15: Schematisches Model des Wälzkontaktgelenks für den 2D- und 3D-Fall.
Wie in Kapitel 2.1 beschrieben, besitzt das Knie außer einem Bewegungs-
freiheitsgrad für Flexionsbewegungen zusätzliche Bewegungsfreiheitsgrade,
die Rotationen und Abduktions- bzw. Adduktionsbewegungen ermöglichen.
Um diese Bewegungen über das Wälzkontaktgelenk abzubilden, werden
die Kontaktpartner als Halbkugeln modelliert, was ein Abrollen um die
A/A-Achse ermöglicht. Abbildung 4.15b zeigt die sich daraus ergebende
Ersatzkinematik, welche sich im Vergleich zum vorher betrachteten Fall
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um die Drehgelenke A/A1, A/A2 und IR/AR erweitert. Wird das Gelenk
um die Achse A/A1 um den Winkel β1 und um die Achse A/A2 um den
Winkel β2 ausgelenkt, ergeben sich für die beiden Winkel ebenfalls die in
Gleichung 4.10 beschriebenen Abhängigkeiten von den Radien r1 und r2.
Das GRZ des menschlichen Kniegelenks migriert aufgrund der elliptischen
Ausprägung von Tibia und Femur auf einer Evolute, also auf einer schrauben-
förmigen Bahn wobei der Sehnen- und Bandapparat große Verschiebungen
verhindert. Eine elliptische Ausprägung der Wälzkörper ist aus technischer
Sicht problematisch, da sich mit den verändernden Radien r1 und r2 und
dem sich damit variierenden Abstand der Rotationszentren der Wälzkörper
auch die Länge der sie verbindenden Elemente ändern müsste, damit das
Gelenk nicht blockiert. Aufgrund der hohen Kräfte und Drehmomente im
Kniegelenk eignen sich beispielsweise Stahlseile für die Verbindung, da sie
vergleichsweise hohe Kräfte übertragen können. Diese sind allerdings nur
begrenzt elastisch dehnbar. Deshalb werden in dieser Arbeit nur kugelförmige
Wälzkörper betrachtet und dabei geringe Ausrichtungsfehler der korrespon-
dierenden Mensch-Exoskelett-Achsen toleriert. Da der Gelenkmechanismus
außerhalb des menschlichen Körpers positioniert ist, ergeben sich weiterhin
Ausrichtungsfehler zur menschlichen A/A- und IR/AR-Achse. Die Quantifi-
zierung dieser Fehler ist über die Simulation möglich, so dass ausgehend von
den Simulationsergebnissen eine Änderung der mechanischen Konfiguration
oder der geometrischen Parameter in Erwägung gezogen werden kann.
Zudem ist die Rotationsreihenfolge der kinematischen Kette nicht invariant,
d.h. dass sich Unterschiedliche Posen ergeben, je nachdem welcher Bewe-
gungsfreiheitsgrad in der Simulation am Anfang der kinematischen Kette
steht. Generell ist es durch die Kopplung über die Halbkugeln nur möglich
beide Gelenke des A/A- und F/E-Bewegungsfreiheitsgrades gemeinsam
zu aktuieren. Eine mögliche Rotationsreihenfolge wäre also beispielsweise
F/E1,F/E2,A/A1,A/A2, IR/AR bzw. zusammengefasst F/E,A/A, IR/AR
(vgl. Abbildung 4.15). Zudem ist jede Permutation der drei Gelenkach-
sen F/E, A/A und IR/AR denkbar. Für die Simulation wird die gleiche
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Rotationsreihenfolge wie im Modell nach Grood u. a. (1983), also F/E,A/A,
IR/AR verwendet.
4.4.2 Evaluierung und Optimierung in Simulation
Wie für das Hüftgelenk soll in der Simulation zunächst ermittelt werden,
wie gut das Wälzkontaktgelenk Bewegungen des menschlichen Kniegelenks
abbildet. Dafür wird es mit dem Model von Grood u. a. (1983) gekoppelt,
welches aus einer Kombination von drei Zylindergelenken besteht, die jeweils
eine Rotation und eine Translation ausführen können. Das Wälzkontaktge-
lenk befindet sich in der Ebene ESag parallel zur Sagittalebene KSag durch
das Kniegelenk (vgl. Abbildung 4.16).
Abbildung 4.16: Kopplung von Gelenkmechanismus für das Kniegelenk mit dem Modell des
menschlichen Gelenks (verändert aus Grood u. a. (1983) © 1983 ASME).
Die Mensch-Roboter-Schnittstelle (MRS), die den Gelenkmechanismus mit
dem menschlichen Bein verbinden, befinden sich am Ober- und Unterschen-
kel, wobei in der Simulation angenommen wird, dass sich der Unterschenkel
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relativ zum feststehenden Oberschenkel bewegt. Der Kontaktpunkt der MRS
am Unterschenkel befindet sich am Punkt P1, der Punkt ZP gibt die in die
Ebene KSag projizierte Position von P1 an. ZP ist also äquivalent zur Simu-
lation des Hüftgelenks, die Zielpose für die inverse Kinematik. Aus einer
ersten Prinzipkonstruktion am Manikin ergibt sich ein Abstand von 70 mm
zwischen den Ebenen ESag und KSag sowie zwischen dem Gelenkrotations-
zentrum des menschlichen Kniegelenks GRZK und P1, wobei diese Distanz
später auf benutzerspezifische Parameter angepasst werden kann. Das Gelen-
krotationszentrum des Wälzkontaktgelenks wird mit GRZE bezeichnet, die
sich an der MRS ergebende Pose mit EP. Verschieben sich die Gelenkrota-
tionszentren des menschlichen Kniegelenks oder des Wälzkontaktgelenks
während der Bewegung, bedingt dies eine Veränderung der Abstände von P1
zu GRZK und von GRZE zu EP.
Abbildung 4.17: Projektion der Trajektorie des Gelenkrotationszentrums des menschlichen
Kniegelenks von der Ebene KSag in die Exoskelettebene ESag.
Die vorwiegend mit dem Exoskelett ausgeführte Bewegung ist das Gehen in
der Ebene. Für diese Bewegung existieren mit dem Datensatz von Lafortune
u. a. (1992) sehr genaue Messungen der Orientierung und Translation des
Unterschenkels relativ zum Oberschenkel, da die optischen Marker direkt an
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den Knochen der Probanden fixiert wurden. Dieser Datensatz dient zusam-
men mit dem Modell von Walker u. a. (1988) (vgl. Abschnitt 2.1) als Grund-
lage, um Bewegungstrajektorien für die Simulation zu generieren. Aufgrund
der unterschiedlichen Form der Wälzkörper im menschlichen Gelenk im
Vergleich zum Wälzkontaktgelenk, können Ausrichtungsfehler auftreten.
Diese sollen im ersten Schritt quantifiziert und im zweiten Schritt durch eine
Optimierung der Kugelradien minimiert werden. Ein Vergleich mit aus der
Literatur bekannten Gelenkmechanismen schließt diesen Abschnitt ab.
Durch Projektion der Trajektorie von GRZK von der Ebene KSag in die
Exoskelettebene ESag ergibt sich am Punkt ZP der in Abbildung 4.17 darge-
stellte Positionsverlauf für einen Doppelschritt. Dieser Verlauf von Pre f ,x,y,z
dient in allen Simulationen als Referenztrajektorie für das Wälzkontaktge-
lenk. Aus der Abbildung ist erkennbar, dass sich die Trajektorie durch die
während des gesamten Doppelschritts auftretende Abduktion in proximale
Richtung (entlang der Y-Achse) verschiebt. Gleichzeitig ergeben sich auf-
grund von Innen- und Außenrotationen während der Standphase (0–60 %)
unterschiedliche Positionen von ZP für den gleichen Flexionswinkel.
Evaluation der Funktionalität
Im ersten Schritt wird das Wälzkontaktgelenk mit den manuell gewählten
Kugelradien mit dem Kniemodell gekoppelt, um einen Referenzwert für
spätere Simulationen zu erhalten. Die Kugelradien wurden so gewählt, dass
sich GRZE entsprechend dem Modell von Walker bei einem Flexionswinkel
von 65° um 8 mm in distale Richtung verschiebt. Abbildung 4.18 zeigt den
Grundlegenden Aufbau der Simulation. Um zukünftig in der Lage zu sein, die
Position der MRS in die Simulation miteinzubeziehen, ist das Wälzkontakt-
gelenk in einem in distale und proximale Richtung frei wählbarem Abstand
am Anfang der kinematischen Kette mit dem Femur und am Ende mit der
Tibia verbunden. Zusätzlich wurde die kinematische Kette des Gelenkme-
chanismus um die Schubgelenke IPx und IPy erweitert, so dass die Position
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des Wälzkontaktgelenks relativ zum Kniegelenk entlang der x- und y-Achse
verändert werden kann. Der Position von EP sollte idealerweise während des
gesamten Doppelschritts mit der Position von ZP übereinstimmen.
Abbildung 4.18: Grundlegende Struktur der kinematischen Simulation für das Kniegelenk (Ver-
ändert aus Beil u. a. 2018b, © 2018 Springer Nature).
Um die kinematische Kompatibilität für das Kniegelenk zu bestimmen, wird
die Größe KK definiert. Sie setzt sich aus dem Ausrichtungsfehler am Knie-
gelenk in x-, y- und z-Richtung (Mx,y,z) und der absoluten Differenz zwi-
schen den Werten der Referenztrajektorie Pre f ,x,y,z von der Position von EP
zusammen (vgl. Gleichung 4.11). Die Variable n in Gleichung 4.11 ergibt
sich aus der Diskretisierung der Gangtrajektorie in 500 Einzelpunkte, die
als Vorgabe für das menschliche Kniegelenk verwendet werden. Die Funk-
tion summiert also den Ausrichtungsfehler M am menschlichen Kniegelenk
und den Abstand der aktuellen Position von EP von der Referenztrajekto-
rie über einen Gangzyklus. Durch die Addition der beiden Positionsfehler
können indirekt Rückschlüsse auf den Orientierungsfehler zwischen Knie-
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und Wälzkontaktgelenk gezogen werden, da Orientierungsfehler zu einem
erhöhten Ausrichtungsfehler M führen.











Pn,re f ,x,y,z−EPn,x,y,z =
∣∣Pn,re f ,x−EPn,x∣∣+ ∣∣Pn,re f ,y−EPn,y∣∣ (4.12)
+
∣∣Pn,re f ,z−EPn,z∣∣
Bei allen nachfolgend beschriebenen Simulationen wird der Gelenkmecha-
nismus zunächst so in der Ebene ESag platziert, dass die F/E-Achsen von
Mechanismus und anatomischen Modell bei Gelenkwinkeln von 0° exakt
fluchten. Diese Position kann allerdings während der später durchgeführten
Optimierung verändert werden. Bei Verwendung der manuell gewählten
Kugelradien ergibt sich für die Funktion KK ein Wert von 3,8 m bzw. ein
durchschnittlicher Wert KK,mean von 0,0076 m pro Simulationsschritt. Abbil-
dung 4.19 stellt den Verlauf der Position in x-, y- und z-Richtung von EP
und Pre f ,x,y,z während eines Gangzyklus dar.
Die Differenz zwischen den entsprechenden Kurven entspricht dem Versatz
der MRS am Unterschenkel. Bei großen Flexionswinkeln, also während
der Schwungphase, treten die größten Abweichungen in x- und y-Richtung
auf, da sich das GRZ des menschlichen Gelenks in dieser Phase stark ver-
schiebt. In y-Richtung beträgt die maximale Distanz zwischen Pre f ,y und
EPy 11,68 mm bei 68 % des Gangzyklus. Zu diesem Zeitpunkt ist keiner der
drei Gelenkwinkel des menschlichen Kniegelenks maximal, allerdings ist die
Summe der drei Gelenkwinkel relativ hoch. In z-Richtung ist die Differenz
zwischen EPz und Pre f ,z aufgrund der relativ geringen Translationen von
GRZK in mediolaterale Richtung, also entlang der Z-Achse am geringsten.
Die durchschnittliche Abweichung in der x-, y- und z-Richtung betragen
2,5 mm, 4,1 mm sowie 0,1 mm während eines Gangzyklus.
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Abbildung 4.19: Vergleich zwischen der Referenztrajektorie (Pre f ,x,y,z, gestrichelte Linie) und
Exoskelettpose (EPx,y,z volle Linie) mit manuell gewählten Kugelradien.
Optimierung des Wälzkontaktgelenks
Zur Optimierung des Gelenkmechanismus wird die Simulation um ein Opti-
mierungsverfahren ergänzt, das die freien Parameter der Funktion KK , also
die Kugelradien r1 und r2 sowie die Position von GRZE relativ zu GRZK
über IPx und IPy variiert, um KK zu minimieren. Da bei der Optimierung des
Gelenkmechanismus am Hüftgelenk der Generalized Pattern Search (GPS)
gute Ergebnisse bei kurzer Laufzeit erbracht hat, wird er auch an dieser
Stelle verwendet. Durch die Optimierung wird ersichtlich, dass die manuell
gewählten Kugelradien deutlich zu groß sind (vgl. Tabelle 4.8). Gleichzeitig
sollte das Gelenk zu Beginn der Simulation nicht mit der F/E-Achse des
Kniemodells fluchten, sondern in negative x- und y-Richtung verschoben
sein. Die Verschiebungen in diese Richtungen werden von den Parametern
IPx und IPy definiert.
Der Wert von KK reduziert sich durch die optimierten Parameter auf 2,54 m,
bzw. um 40 % gegenüber den manuell gewählten Kugelradien. Dabei ver-
ringern sich sowohl der durchschnittliche Abstand zur Referenztrajektorie
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T Ere f als auch die durchschnittlichen Ausrichtungsfehler direkt am Kniege-
lenk T EM (vgl. Tabelle 4.9). Um den Einfluss der Verschiebung durch IPx
und IPy zu untersuchen, wird eine weitere Simulation durchgeführt, bei der
die Position von GRZE relativ zu GRZK fixiert wird (IPx = 0, IPy = 0). Diese
mechanische Konfiguration wird in Tabelle 4.9 als Kugelradien optimiert
bezeichnet.
Tabelle 4.8: Optimierte Kugelradien und Positionierung des Wälzkontaktgelenks nach Ausfüh-
rung des GPS.
Konfiguration r1 [mm] r2 [mm] IPx [mm] IPy [mm]
Manuell gewählt 30 30 0 0
Optimiert 11,4 13,1 −3,9 −1,6
Aus der Simulation wird der Einfluss der Positionierung auf KK , also auf
die kinematische Kompatibilität deutlich. Für die Konfiguration Kugelra-
dien optimiert beträgt KK 3,16 m und der Abstand zur Referenztrajektorie
verringert sich im Vergleich zu den manuell gewählten Kugelradien nur
geringfügig. Allerdings ergeben sich für diese Konfiguration deutlich gerin-
gere durchschnittliche Ausrichtungsfehler am Kniegelenk (T EM).
Tabelle 4.9: Wert der Zielfunktion KK für verschiedene Wälzkontaktgelenkparameter am Knie.
Konfiguration
KK KK,mean TEre f TEM
[m] [mm] [mm] [mm]
Manuell gewählt 3,8 7,6 3,9 3,7
Optimiert 2,54 5,1 3,0 2,1
Kugelradien optimiert 3,16 6,3 3,2 3,1
Vergleicht man die jeweiligen Anteile des Abstands zur Referenztrajektorie
für die manuell gewählten Parameter Manuell gewählt mit den optimierten
Parametern Optimiert, verringern diese sich hauptsächlich in y-Richtung.
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Die sich nach der Optimierung ergebende Bewegungstrajektorie von EP ist
in Abbildung 4.20 dargestellt. Durch die Optimierung sinkt der maximale
Abstand zu Pre f ,y auf 4,56 mm, was einer Reduktion um 7,12 mm zu den
manuell gewählten Werten entspricht. Zu diesem Zeitpunkt würde sich die
MRS also relativ zum Unterschenkel des Benutzers um 4,56 mm in proximale
und um 1,93 mm in posteriore Richtung verschieben. Die durchschnittlichen
Abweichungen in die x-, y- und z-Richtung, sind mit Werten von 1,3 mm,
0,8 mm sowie 0,1 mm ebenfalls geringer oder gleichwertig.
Abbildung 4.20: Vergleich zwischen der Referenztrajektorie (Pre f ,x,y,z, gestrichelte Linie) und
der Exoskelettpose (EPx,y,z volle Linie) mit optimierten Parametern am Wälz-
kontaktgelenk.
Da eine genaue Positionierung des Wälzkontaktgelenks im realen Einsatz
nicht immer möglich ist oder das Exoskelett während des Tragvorgangs
verrutschen kann, wird folgend untersucht wie sich eine Veränderung der
Initialpositionen IPx bzw. IPy auf den Wert der Zielfunktion auswirkt. Die
Variablen IPx und IPy werden deshalb in einem Bereich von −10 · · ·10mm
um die Nullposition in Schritten von 1 mm verändert und für alle möglichen
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Kombinationen aus den beiden Variablen ein Doppelschritt simuliert. Abbil-
dung 4.21 zeigt die sich daraus ergebenden durchschnittlichen Werte der
kinematischen Kompatibilität KK,mean. Für Verschiebungen in positive x- und
y-Richtung steigt KK,mean bis auf einen Wert von 20 mm an, was für den
kompletten Doppelschritt zu einem Wert von 9,68 m für die Zielfunktion
KK führt. Gleichzeitig bleibt KK,mean bei Verschiebungen in negative x- und
y-Richtung im Bereich von 0 bis −5 mm auf einem niedrigen Niveau. Der
maximale Wert beträgt in diesem Bereich 5,76 mm. Die spätere Konstruktion
des Prototyps muss deshalb über Mechanismen verfügen, die eine Positionie-
rung des Gelenkmechanismus relativ zur MRS erlauben, wobei die Position
des Gelenks so eingestellt werden sollte, dass sich eine Verschiebung in
posteriore und distale Richtung zur menschlichen F/E-Achse ergibt.
Abbildung 4.21: Durchschnittliche Werte der Zielfunktion (KK,mean) für verschiedene Positionen
des Wälzkontaktgelenks relativ zum menschlichen Kniegelenk.
Der individuelle Körperbau der Benutzer beeinflusst über den Oberschen-
kelumfang, die Kniebreite und andere anatomische Besonderheiten z. B.
Genu valgum (umgangssprachlich X-Beine), den Abstand des Punktes EP
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von der Ebene KSag in laterale Richtung, also entlang der z-Achse (vgl.
Abbildung 4.16). Gleichzeitig kann der Abstand zwischen der F/E-Achse
des Exoskeletts und P1 in distale Richtung, also entlang der y-Achse über die
Konstruktion des Exoskeletts, z. B. durch eine variabel positionierbare MRS,
aktiv verändert werden. Deshalb wird die Position von GRZE im letzten
Optimierungsschritt in laterale sowie distale Richtung verschoben und für
jede neue Position eine Optimierung durchgeführt. Die Bezeichnungen der
Abstände lauten DZPz bzw. DZPy und der minimale Abstand beträgt jeweils
60 mm. Die Abstände werden in Schritten von 5 mm bis auf einen Wert von
100 mm inkrementiert und an jeder sich dadurch ergebenden Position eine
Optimierung durchgeführt.
Abbildung 4.22: Durch Verschiebung von ZP auftretende Werte für KK,mean nach Optimierung
von IPx und IPy.
Die Ergebnisse zeigen, dass sich durch Verschiebungen der MRS in distale
Richtung nur sehr geringe Änderungen der Zielfunktion ergeben. Für jede
Inkrementierung von DZPy erhöht sich die Zielfunktion um durchschnittlich
0,0003 m, was einer Veränderung von 0,001 % entspricht. Deutlich größere
Auswirkungen hat eine Verschiebung in mediale Richtung, da sich dadurch
der Hebelarm der A/A- und IR/AR-Achse zum anatomischen Kniegelenk
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erhöht. Diese können durch die Positionierung des Gelenks relativ zum
anatomischen Knie teilweise ausgeglichen werden. Abbildung 4.22 zeigt die
Veränderung von KK,mean, sowie die optimierten Werte für IPx und IPy bei
Veränderung des Abstands DZPz.
Die steigenden Werte von KK,mean zeigen, dass das Wälzkontaktgelenk mög-
lichst nah am Kniegelenk positioniert werden sollte. Bei einem Abstand von
60 mm ergibt sich ein durchschnittlicher Wert für KK,mean von 4,47 mm, was
einer Reduktion von 13,7 % im Vergleich zu einem Abstand von 70 mm ent-
spricht. Gleichzeitig sollte das Wälzkontaktgelenk mit steigenden Abstand
DZPz weiter in anteriore und distale Richtung verschoben werden.
Vergleich des Wälzkontaktgelenks mit verwandten Arbeiten für das Knie
Bis zu diesem Punkt können noch keine Aussagen darüber getroffen werden,
ob das Wälzkontaktgelenk die kinematische Kompatibilität im Vergleich
zu anderen Gelenkmechanismen überhaupt verbessert. Deshalb werden im
letzten Simulationsschritt aus der Literatur bekannte Gelenkmechanismen
mit dem Modell des menschlichen Kniegelenks gekoppelt und die kinema-
tische Kompatibilität, über die bereits bei der Evaluierung des Hüftgelenks
verwendete Funktion Fkin (vgl. Gleichung 4.8), bestimmt.
Neben dem Wälzkontaktgelenk werden drei weitere mechanische Konfigu-
rationen simuliert. Die erste Konfiguration besteht aus einem Drehgelenk.
Diese derzeit häufig in Exoskeletten verwendete mechanische Konfiguration
sollte aufgrund der fehlenden Bewegungsfreiheitsgrade für die A/A- und
IR/AR-Achse eine schlechtere kinematische Kompatibilität als das Wälz-
kontaktgelenk besitzen. Die zweite mechanische Konfiguration umfasst alle
Gelenkmechanismen, welche die Verschiebung des GRZ in der Sagittalebene
abbilden. Diese Mechanismen verfügen beispielsweise über mehrere Drehge-
lenke mit parallel verlaufenden Drehachsen (vgl. Kim u. a. 2012, Celebi u. a.
2013, Choi u. a. 2016), ermöglichen allerdings nur Rotationen um die anato-
mische F/E-Achse. Die dritte mechanische Konfiguration besteht aus dem
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IT-Knee (Saccares u. a. 2016). Dieses verfügt über zwei gekoppelte Parallelo-
gramme, die eine automatische Ausrichtung auf die menschliche F/E-Achse
gewährleisten sollen. Zusätzlich ermöglicht ein Kardangelenk am Ende der
kinematischen Kette Rotationen um die A/A und IR/AR-Achse. Die Gelenk-
mechanismen aus der Literatur werden in der Simulation so in der Ebene
ESag positioniert, das die korrespondierenden F/E-Achsen von Mechanismus
und menschlichem Kniegelenk in der Nullstellung des menschlichen Kniege-
lenks (die Auslenkung um alle Gelenkachsen beträgt 0°) koaxial verlaufen.
Die Ergebnisse der Simulation mit den verschiedenen Gelenkmechanismen
sind in Tabelle 4.10 dargestellt.
Tabelle 4.10: Orientierungs- und Positionsfehler während eines Doppelschritts für verschiedene
mechanische Konfigurationen am Kniegelenk.
Mechanische Fkin FT E FOE KK ∅TE ∅OE
Konfiguration [m] [mm] [°]
Fix 1 0,5 0,5 19,88 26,0 20,3
Drehgelenk 0,43 0,25 0,18 8,02 10,5 3,8
F/E-Achse
0,39 0,21 0,18 3,99 4,6 3,8
ausgerichtet
IT-Knee 0,15 0,15 0 2,70 3,7 0
Wälzkontaktgelenk 0,13 0,13 0 2,54 3,0 0
Zusätzlich zu den Größen Fkin, FT E und FOE , sind die Werte der kinema-
tischen Kompatibilität KK , T E und OE in der Tabelle angegeben. Bei der
fixierten Konfiguration beträgt KK 19,88 m. Durch das Einfügen eines Dreh-
gelenks ergibt sich eine deutliche Verbesserung. Der Wert von Fkin verrin-
gert sich auf 0,43 und setzt sich zu etwa gleichen Teilen aus FOE und FT E
zusammen. Wird zusätzlich das GRZ in der Sagittalebene auf die F/E-Achse
ausgerichtet, reduziert sich der Wert von FT E relativ zum Drehgelenk um
weitere 16 % auf 0,21.
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Die Kinematik des IT-Knee ist der des Wälzkontaktgelenks sehr ähnlich,
allerdings befinden sich die Gelenke für Abduktionsbewegungen in einem
größeren Abstand zum Kniegelenk als beim Wälzkontaktgelenk. Die zwei
gekoppelten Parallelogramme richten die F/E-Achse des Gelenks sehr genau
auf die menschliche F/E-Achse aus, so dass sich der Positionsfehler in der
Ebene ESag verringert. Allerdings steigt der Positionsfehler in laterale Rich-
tung aufgrund des größeren Hebelarms zur A/A- und IR/AR-Achse im Ver-
gleich zum Wälzkontaktgelenk an. Für die Funktion Fkin ergibt sich deshalb
für das IT-Knee ein geringfügig höherer Wert als für das Wälzkontaktge-
lenk. Da beide Gelenkmechanismen die Rotationen von allen anatomischen
Achsen abbilden, ergeben sich keine Orientierungsfehler.
Insgesamt besitzt das Wälzkontaktgelenk in der Simulation eine verbesserte
oder vergleichbare kinematische Kompatibilität als die komplexer aufgebau-
ten, größeren Mechanismen aus der Literatur. Allerdings ist die Positionie-
rung der Gelenkmechanismen relativ zum menschlichen Kniegelenk in der
Simulation immer optimal. In der Realität kann das Exoskelett beispiels-
weise verrutschen oder beim Anziehen falsch positioniert werden. Ändert
sich die Position ausschließlich in der Sagittalebene, wird dies von den
Mechanismen mit ausgerichteter F/E-Achse in gewissem Maße kompensiert.
Für das Wälzkontaktgelenk verringert sich die kinematische Kompatibilität
in diesem Fall. Eine Verschiebung in laterale Richtung würde dagegen die
kinematische Kompatibilität der Mechanismen mit ausgerichteter F/E-Achse
stärker verringern als für das Wälzkontaktgelenk. Eine experimentelle Eva-
luation der Gelenkmechanismen ist deshalb sehr wichtig und wird für das
Wälzkontaktgelenk in Kapitel 4.6 durchgeführt.
4.4.3 Technische Realisierung für das Kniegelenk
Um einen möglichst großen Gestaltungsspielraum bei der konstruktiven
Realisierung der Wälzkörper zu ermöglichen, sollen diese in einem 3D-
Druckverfahren gefertigt werden. Die Halbkugeln besitzen die Radien, die
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über die Optimierung ermittelt wurden und sind über Seile miteinander
verbunden. Nach ersten Erprobungen müssen diese Seile aus einem Material
mit guter Festigkeit bestehen, da die eingeleiteten Kräfte sehr hoch sind.
Deshalb werden Stahlseile mit einem Durchmesser von 1,2 mm verwendet.
Abbildung 4.23 stellt die fertige Konstruktion des Gelenks, ohne Aktuator dar.
Die Wälzkörper sind weiß eingefärbt, die Stahlseile rot und alle Zukaufteile,
also die Einstellschrauben und Profillaufrollen silbrig. Die beiden Stahlseile
werden folgend mit StS1 und StS2 bezeichnet.
Abbildung 4.23: Konstruktion des Wälzkontaktgelenks für das Kniegelenk.
StS2 beginnt bei der Einstellschraube auf der anterioren Seite, verläuft durch
den oberschenkelseitigen Wälzkörper, kreuzt dann die F/E-Achse des Gelenk-
mechanismus, verläuft posterior durch den unterschenkelseitigen Wälzkörper
und tritt an dessen distalen Ende, aus diesem aus. Am Austrittspunkt befinden
sich zwei Profillaufrollen16 über die StS2 um 180° umgelenkt und durch den
unterschenkelseitigen Wälzkörper wieder Richtung F/E-Achse geführt wird.
16 LFR 3/9ZZ, MTO & Co. AG, Vilters-Wangs (Schweiz)
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Nachdem die F/E-Achse ein zweites Mal vom Seil gekreuzt wird, endet das
Seil in der vom Startpunkt aus gesehen medial liegenden Einstellschraube.
Diese Anordnung erlaubt ein Abrollen um die F/E-Achse bei gleichbleiben-
der Seillänge. Dies gilt theoretisch allerdings nicht bei Rotationen um die
anderen beiden Bewegungsachsen die eine Verlängerung der Stahlseile ver-
ursachen würden. Die Profillaufrollen kompensieren dies. Bei einer Rotation
um die A/A-Achse, also einer Verdrehung des unterschenkelseitigen Wälz-
körper in laterale Richtung, verkürzt sich der lateral verlaufende Teil von StS2
wohingegen sich der medial verlaufende Teil verlängert. Dies gilt auch für
Rotationen um die IR/AR-Achse wobei sich die Stahlseile zusätzlich um den
Rotationswinkel verdrillen müssen. Die Stahlseile sind in vier parallel über
die Kugelfläche verlaufenden Nuten geführt um ein seitliches verrutschen zu
verhindern. Zudem ist es möglich, an der anterioren und posterioren Seite des
unterschenkelseitigen Wälzkörper einen Linearaktuator anzubringen, der die
F/E-Achse antreibt. Das Wälzkontaktgelenk wurde in den, in Abbildung 4.24
dargestellten Prototypen integriert.
(a) Rendering des Prototyps. (b) Prototyp des Gelenks.
Abbildung 4.24: Exoskelett mit integriertem Wälzkontaktgelenk für das Kniegelenk.
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Die Aktuierung der F/E-Achse erfolgt mit dem nicht-elastischen Linearaktua-
tor des KIT-EXO-1, der über ein Verbindungsteil mit dem unterschenkelsei-
tigen Wälzkörper verbunden ist. Das Verbindungsteil erhöht den Hebelarm
zur Achse und verhindert bei großen Flexionswinkeln eine Kollision des
Aktuators mit dem Gelenk. Um die Position des mit dem menschlichen Unter-
schenkel verbundenen Teils der Konstruktion, relativ zum Oberschenkel zu
bestimmen, sind zwei inertiale Messeinheiten (IMU)17 am jeweiligen Teil
des Wälzkontaktgelenks vorgesehen. Eine Anpassung an den individuellen
Körperbau des Benutzers ist über zwei passive Schub- und ein Drehgelenk
pro Segment möglich, deren Achsen durch orangefarbene Mittellinien in
Abbildung 4.24a gekennzeichnet sind. In distale und anteriore Richtung sind
Verstellwege bis zu 50 mm möglich, wobei die Position durch eine Schraube
fixiert wird. Um das Exoskelett parallel zur Sagittalebene des Benutzers
auszurichten ist es möglich, das Wälzkontaktgelenk über zwei durch Exzen-
terspanner fixierbare Gelenkachsen gegenüber der restlichen Struktur zu
verkippen. Diese Einstellmöglichkeit ist erforderlich, da sich der Durchmes-
ser des Oberschenkels zum Knie hin verringert und sich deshalb ein unnötig
hoher Abstand zwischen Wälzkontaktgelenk und Kniegelenk einstellt, wenn
die Struktur des Prototyps dauerhaft parallel zur Sagittalebene verläuft. Wäh-
rend des Anziehvorgangs sind die passiven Gelenke nicht fixiert, so dass der
Gelenkmechanismus auf die F/E-Achse des Benutzers ausgerichtet werden
kann. Dieser befestigt die Riemen am Ober- und Unterschenkel, führt einige
Schritte aus, bis sich der Mechanismus richtig positioniert hat und fixiert
dann die Positionen der passiven Gelenkachsen.
4.4.4 Ergebnisse der technischen Realisierung
Der zuvor beschriebene Prototyp wurde zunächst hinsichtlich seiner tech-
nischen Eigenschaften evaluiert. Aus Versuchen ergeben sich die maxi-
mal möglichen Gelenkwinkel und die Spannungs-Dehnungs-Relation der
17 BNO055, Robert Bosch GmbH, Stuttgart
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verwendeten Seile. Diese werden dazu verwendet die Steifigkeitsänderung
des Mechanismus bei Abduktion zu berechnen. Zudem wird das maximale
durch den Aktuator aufgebrachte Drehmoment berechnet, und mit dieser
Belastung eine Festigkeitsanalyse durchgeführt. Ein Vergleich zwischen den
Abmaßen des Prototyps und den aus der Norm bekannten Segmentlängen
des menschlichen Ober- und Unterschenkels schließt diesen Abschnitt ab.
Bewegungsraum des Wälzkontaktgelenks
Zur experimentellen Evaluierung der maximal möglichen Gelenkwinkel des
Wälzkontaktgelenks wurde ein mit IMUs bestückter Prototyp des Gelenks
am oberschenkelseitigen Ende fest eingespannt und der unterschenkelseitige
Teil händisch ausgelenkt, bis ein deutlicher mechanischer Widerstand spürbar
war. Dabei werden die Stahlseile so vorgespannt, dass sich die Wälzkörper
gerade berühren.
Für Auslenkungen um die F/E-Achse tritt ein Widerstand erst auf, wenn die
beiden Wälzkörper bei einem Winkel von 138° kollidieren. Um die IR/AR-
Achse kollidieren die Stahlseile ab einem Winkel von ±34°. Bei Auslenkung
um die A/A-Achse steigt die Steifigkeit mit dem Auslenkungswinkel deutlich
an. Bei einem Winkel von ±19,5 ° ist eine weitere Auslenkung nur mit
erheblichem Kraftaufwand möglich.
Variable Elastizität des Wälzkontaktgelenks bei Abduktionsbewegungen
Die Steifigkeit um die A/A-Achse hängt von der Vorspannung der Stahlseile
ab. Bei Rotation um die A/A-Achse verschiebt sich das GRZ in mediolate-
rale Richtung, was in Bezug auf die Seillänge nicht von den Profillaufrollen
ausgeglichen werden kann. Das durch die Seildehnung hervorgerufene Dreh-
moment muss deshalb ermittelt werden, um negative Effekte auf das Knie
des Benutzers oder den Energiebedarf auszuschließen. Dafür wird die Ver-
schiebung der Punkte P1 bis P8 in der Simulation bestimmt und jeweils der
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Betrag der Distanz zwischen den Punkten (DP1,2,DP3,4,DP5,6,DP7,8) über
die euklidische Norm berechnet.
Abbildung 4.25: Punkte und Abstände um die Seildehnung bei Abduktionsbewegungen zu
ermitteln.
Abbildung 4.25 verdeutlicht die Verschiebung des ICR, die Positionierung
der für die Messung benötigten Punkte und die sich durch eine Abduktion
ergebenden Abstände. Die Differenz von DP1,2 und DP7,8 ergibt die Längung
von StS2, die Differenz von DP3,4 und DP5,6 entsprechend die Längung
von StS1. Da sich der Hebelarm für beide Stahlseile um den gleichen Wert
verändert, ergibt sich die gleiche Längung für beide Seile.
Mit der Gesamtlänge der beiden Seile kann zudem die Dehnung berechnet
werden, die sich aufgrund der unterschiedlichen Gesamtlänge (Länge StS1:
225 mm, Länge StS2: 241 mm) im Gegensatz zur Längung unterscheidet.
Abbildung 4.26 zeigt die Längung vom StS2 für eine Abduktionswinkel von
0–19,5° (links) und während eines Doppelschritts (rechts). Um die in den
Seilen wirkenden Zugkräfte zu berechnen, wurde ein Zugversuch mit einem
150 cm langen Stahlseil derselben Bauart durchgeführt und eine LookUp-
Tabelle erstellt, über die mit der aktuellen Dehnung des Stahlseils im Mecha-
nismus die im Seil wirkende Kraft interpoliert werden kann. Abbildung 4.27
zeigt die in den Stahlseilen wirkenden Zugkräfte, sowie die über den Hebel-
arm zum GRZ berechneten Drehmomente um die A/A-Achse während einer
Abduktionsbewegung des Wälzkontaktgelenks und einem Doppelschritt.
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Abbildung 4.26: Längung von StS2 im Wälzkontaktgelenk bei Abduktion (links) und während
eines Doppelschritts (rechts).
Bei einem Abduktionswinkel von 19,5° ergeben sich Zugkräfte von maximal
60,04 N in StS1, sowie maximal 51,46 N in StS2. Diese führen zu einem
maximalen Drehmoment von 0,79 Nm. Während des Doppelschritts ist das
Drehmoment mit einem Maximalwert von 0,075 Nm nach 75 % des Gang-
zyklus allerdings deutlich geringer. In dieser Phase muss von den Muskeln
aktiv ein Drehmoment in Adduktionsrichtung (konzentrische Muskelkon-
traktion) generiert werden, so dass das Exoskelett diese dabei unterstützt.
Generell sind die Drehmomente im Wälzkontaktgelenk im Vergleich zu den
im menschlichen Gelenk auftretenden Drehmomenten allerdings so gering,
dass sie vom Benutzer kaum wahrgenommen werden sollten.
Aktuierung
Aus den nominellen Daten des Aktuators (900 N bei einer Geschwindig-
keit von 100 mms−1) und für einen Hebelarm von 17,5 mm ergibt sich bei 0°
Flexion ein maximales Drehmoment von 15,7 Nm bei einer Winkelgeschwin-
digkeit von 327 °s−1. Bei einem Flexionswinkel von 90° verringert sich der
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effektive Hebelarm zur F/E-Achse auf 12,4 mm wodurch das maximale Dreh-
moment auf einen Wert von 11,16 Nm sinkt. Die vom Exoskelett auf das
menschliche Gelenk induzierten Drehmomente sind damit relativ gering,
allerdings muss die geforderte Winkelgeschwindigkeit erreicht werden, um
ungehindertes Gehen zu ermöglichen.
Abbildung 4.27: Kräfte in den Stahlseilen und dadurch hervorgerufenes Drehmoment um die
A/A-Achse bei Abduktion (links) und während eines Doppelschritts (rechts).
Durch die Auslenkung des Wälzkontaktgelenks um die A/A- oder IR/AR-
Achse ergibt sich aufgrund der Verschiebung des Aktuatorangriffspunktes
(AM) auf einer Kreisbahn um diese Achsen ein Hebelarm der effektiven
Aktuatorkraft zur A/A- und IR/AR-Achse. Abbildung 4.28 zeigt die Ver-
änderung des Kraftvektors für eine Abduktion von 4,43° bei gleichzeitiger
Außenrotation von 3,1°. Dieser Fall entspricht dem größten Hebelarm, der
während eines Gangzyklus durch die Auslenkung der A/A- und IR/AR-
Achse zu diesen Achsen entsteht, da während des Gehens nach Neumann
(2013) ausschließlich Abduktion kombiniert mit Innen- bzw. Außenrota-
tion auftritt. Die sich daraus ergebenden Hebelarme lAA und lIR/AR betra-
gen 0,635 mm bzw. 0,364 mm, was einem Drehmoment von 0,571 Nm bzw.
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0,327 Nm entspricht. Da Innenrotationen den Aktuatorangriffspunkt AM in
die entgegengesetzte Richtung von Abduktionen verschieben, würde sich der
Hebelarm bei dieser kinematischen Konfiguration verringern.
Abbildung 4.28: Vom Aktuator eingeleitete Kräfte um die drei Gelenkachsen des Wälzkontakt-
gelenks.
Der Maximalwinkel für die Innenrotation beträgt nach den Anforderungen
15,1°. Dieser hohe Wert ist allerdings auf die sogenannte Screw Home Rota-
tion (SHR) zurückzuführen, also das Sperren des anatomischen Kniegelenks
bei vollständiger Extension. Um das Knie zu beugen und Drehmomente zu
übertragen, muss die SHR gelöst werden, wobei der Unterschenkel um bis
zu 15° relativ zum Oberschenkel nach außen rotiert. Während eines Doppel-
schritts, bzw. bei allen Bewegungen bei denen das Kniegelenk gebeugt wird,
treten dagegen nur geringe Rotationen auf, so dass die SHR an dieser Stelle
nicht berücksichtigt wird.
Festigkeitsanalyse
Nachdem die durch den Aktuator in das Wälzkontaktgelenk eingeleiteten
Drehmomente bekannt sind, kann über eine FEM-Analyse die Belastung auf
die beiden Wälzkörper ermittelt werden. Mechanische Bauteilbelastungen
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können auf verschiedenen Arten im Wälzkontaktgelenk auftreten. Wie für
den Gelenkmechanismus für das Hüftgelenk ist es möglich, dass der Benutzer
dem vom Aktuator eingeleiteten Drehmoment entgegenwirkt und eine Bewe-
gung des Gelenks verhindert (Fall 1). Dies führt vor allem zu Belastungen
auf das Bauteil, dass den Aktuator mit dem Wälzkontaktgelenk verbindet.
Andererseits müssen sich die Seile bei einer Rotation um die A/A-Achse,
wie bereits erwähnt dehnen wodurch Kräfte direkt auf die Halbkugeln aus-
geübt werden (Fall 2). Beide Fälle sollen folgend in einer FEM-Simulation
betrachtet werden.
Abbildung 4.29: Mises-Vergleichsspannung und Betrag der Verschiebung bei Simulation von
Lastfall 1.
Zur Simulation des ersten Falls, ist der unterschenkelseitige Wälzkörper
über den Linearaktuator mit dem Rahmen des Oberschenkels verbunden.
Der Benutzer blockiert das Gelenk gegen die Aktuatorkraft bei einem Fle-
xionswinkel von 0°, da sich so der größte Hebelarm für die Aktuatorkraft
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zum Gelenk ergibt. In der Simulation werden Verdrehungen und die Ver-
schiebungen in x- und z-Richtung für beide Wälzkörper an den Stellen, an
denen sie mit dem Rahmen des Exoskeletts verbunden sind, durch Randbe-
dingungen verhindert. Die Kraft von 900 N greift am Punkt AM am unter-
schenkelseitigen Wälzkörper an. Der E-Modul des verwendeten ABS beträgt
3000 MPa bei einer Bruchspannung von maximal 60 MPa (siehe Datenblatt
in Anhang D).
Das Ergebnis für den ersten Fall sind in Abbildung 4.29 dargestellt und zei-
gen, dass sich das vorgeschlagene Material für die Konstruktion des Wälzkon-
taktgelenks eignet. Die maximale Mises-Vergleichsspannung von 47,31 MPa
belastet allerdings das Material bis kurz vor seine Bruchspannung, wobei
das Maximum auf der Kontaktfläche der beiden Halbkugeln auftritt. Die
maximale Druckspannung beträgt an diesem Punkt 52,9 MPa. Das Gelenk
sollte deshalb aus einem festeren Material gefertigt, bzw. gedruckt werden,
beispielsweise aus bronzeinfiltriertem Stahl, der eine Dehngrenze (RP0,2)
von 427 MPa und einen E-Modul von 147 GPa besitzt (siehe Datenblatt in
Anhang D). Dieses Material kann bei einigen Anbietern gedruckt werden
und würde deutlich höheren Aktuatorkräften standhalten.
Zur Simulation des zweiten Falls wird der unterschenkelseitige Wälzkörper
mit 4,43° Abduktion und 3,1° Außenrotation ausgelenkt, sowie eine Kraft
von 111,48 N entlang der resultierenden IR/AR-Achse aufgeprägt. Die Win-
kel entsprechen der maximalen Auslenkung während eines Gangzyklus, die
Kraft der maximal wirkenden Kraft bei einem Abduktionswinkel von 19,5°.
Diese hohen Kräfte treten zwar nicht während des Gangzyklus auf, könnten
aber über eine Vorspannung der Seile durch die Einstellschrauben erreicht
werden. Mit dieser Konfiguration tritt an der Kontaktstelle der Wälzkörper
eine maximale Mises-Vergleichsspannung von 25,71 MPa auf. Die Belastung
ist damit deutlich geringer als im ersten Fall, so dass bei der Verwendung des
bronzeinfiltrierten Stahls ein Versagen der Bauteile durch diese Belastung
ausgeschlossen ist.
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Bauraum
Die Gesamtlänge des Gelenks beträgt 203 mm für Kugelradien von 11,4 mm
und 13,1 mm, die Gesamtlänge des in Abbildung 4.24a dargestellten Proto-
typs ist 489 mm. Von der Gesamtlänge entfallen 283 mm auf den oberschen-
kelseitigen Teil der Konstruktion und 206 mm auf den unterschenkelseitigen
Teil. Mit dem 5–95 Perzentil der Körpergröße aus der DIN-Norm 33402 und
mit den Verhältnissen aus Abbildung B.1 kann der Platzbedarf des Prototyps
am jeweiligen Beinsegment berechnet werden. Tabelle 4.11 gibt die Länge
des Ober- und Unterschenkels für verschiedene Körpergrößen und das Ver-
hältnis der Länge des Prototyps zum jeweiligen Beinsegment an. Aufgrund
des Aktuators, der sich am Oberschenkel des Prototyps befindet, ist der
Platzbedarf dort im Verhältnis zur menschlichen Oberschenkellänge größer
als am Unterschenkel. Maximal werden am Oberschenkel 75 % belegt, so
dass der Prototyp auch von einer Frau mit einer dem 5 Perzentil entsprechen-
den Körpergröße getragen werden kann. Zudem steht noch eine Länge von
93 mm für die Integration eine Hüftaktuators am Oberschenkel zu Verfügung.
Am Unterschenkel werden 45–55 % der Unterschenkellänge vom Prototyp
beansprucht.
4.4.5 Zusammenfassung
Das vorgestellte Wälzkontaktgelenk erfüllt insgesamt die Anforderungen
hinsichtlich des maximalen Bewegungsraums, der Aktuierbarkeit und der
Baugröße. Allerdings stellt dieses Gelenk hinsichtlich der Ausrichtung der
korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen einen Kompromiss dar, da
aufgrund des kinematisch äquivalenten Aufbaus keine automatische Ausrich-
tung auf das menschliche Gelenkrotationszentrum möglich ist. Dieser Aufbau
begünstigt eine kompakte Konstruktion, die die Integration des Gelenks in
ein zweibeiniges Exoskelett ermöglicht. Gleichzeitig zeigen die Ergebnisse
aus den kinematischen Simulationen, dass das Gelenk eine ähnliche kinemati-
sche Kompatibilität aufweist wie die aus der Literatur bekannten kinematisch
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nicht-äquivalenten Mechanismen. Um diesen Gelenktyp technisch umzuset-
zen, ist die Anwendung eines 3D-Druckverfahrens unumgänglich, wobei
bronzeinfiltrierter Stahl als Material verwendet werden sollte. Die Integration
von zwei Profillaufrollen ermöglicht es, das Gelenk um alle drei Rotations-
achsen auszulenken, ohne dabei große Seildehnungen zu verursachen, was
die mechanische Belastung auf die Wälzkörper reduziert. Durch seitliche
Auswölbungen der Wälzkörper, ähnlich wie bei den menschlichen Knochen,
könnten zudem Gelenkanschläge realisiert werden. Zur experimentellen Eva-
luierung wird das Wälzkontaktgelenk in Kapitel 4.6 mit einem Drehgelenk
verglichen.
Tabelle 4.11: Länge des Prototyps für das Wälzkontaktgelenk im Vergleich zur menschlichen
Ober- und Unterschenkellänge.
Frauen Männer
Körpergröße [m] 1,54 1,62 1,72 1,65 1,75 1,86
Länge Oberschenkel
376 398 421 404 428 454
Mensch [mm]
Länge Oberschenkel
283 283 283 283 283 283
Exoskelett [mm]
Verhältnis [%] 75 71 67 70 66 62
Länge Unterschenkel
378 400 423 406 431 456
Mensch [mm]
Länge Unterschenkel
206 206 206 206 206 206
Exoskelett [mm]
Verhältnis [%] 55 52 49 51 48 45
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4.5 Das Wälzkontaktgelenk als
Gelenkmechanismus für das Sprunggelenk
Der anatomische Aufbau des Sprunggelenks ähnelt dem des Kniegelenks,
was sich auch in den identischen, von der International Society of Biome-
chanics empfohlenen Ersatzmodellen für die beiden Gelenke widerspiegelt.
Die für das Sprunggelenk empfohlene kinematische Kette besteht aus drei
Zylindergelenken, um drei Rotationen sowie drei Translationen zu ermögli-
chen und entspricht damit nicht dem anatomischen Aufbau des oberen und
unteren Sprunggelenks (engl. ankle joint complex) aus zwei schiefstehenden
Gelenkachsen. Im Folgenden wird deshalb die Kombination aus dem oberen
und unteren Sprunggelenk als Sprunggelenk bezeichnet und die grundlegende
Terminologie verwendet. Die drei Gelenkachsen stehen also orthogonal auf
den anatomischen Ebenen. In diesem Abschnitt wird untersucht, ob sich ein
Wälzkontaktgelenk auch als Gelenkmechanismus am Sprunggelenk eignet.
Die genaue Beschreibung des kinematischen Grundaufbaus und die durch-
geführten Simulationen entsprechen den für das Kniegelenk durchgeführten
Simulationen, so dass an dieser Stelle nur die Wahl der Simulationspara-
meter erläutert wird. Dies gilt auch für die spätere Konstruktion und die
Festigkeitsanalyse in der FEM-Simulation.
Tabelle 4.13: Anforderungen an den Gelenkmechanismus für das Sprunggelenk nach Kapitel 3
(FF: Feste Anforderung, WF: Erwünschte Anforderung).
Eigenschaft Wert Anforderungen
Rotatorische Freiheitsgrade 3 FF
Translatorische Freiheitsgrade 3 WF
Bewegungsumfang entspr. Tab. 3.1 FF
Aktuierte Bewegungsfreiheitsgrade 1 (F/E) FF
Drehmoment entspr. Tab. 3.2 FF
Körpergröße der Benutzer [m] 1,54 · · ·1,86 FF
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4.5.1 Imitation der menschlichen
Sprunggelenkskinematik und Simulation
Die kinematische Kette des Wälzkontaktgelenks setzt sich wie am Knie-
gelenk aus fünf Drehgelenken zusammen, wobei die F/E- und A/A-Achse
jeweils aus zwei Drehgelenken bestehen. Der zur Verfügung stehende Bau-
raum am menschlichen Fuß begrenzt dabei allerdings den maximalen Radius
r2 und den Abstand der MRS zum Gelenk. Zudem ist die Breite des Sprung-
gelenks deutlich geringer als die des Kniegelenks, so dass sich die Zielpose
ZP deutlich näher am Gelenkrotationszentrum (GRZs) des Sprunggelenks
befindet (vgl. Abbildung 4.30).
Abbildung 4.30: Verwendete Ebenen und Abstände für die Simulation des Sprunggelenks. Ver-
ändert aus Wu u. a. (2002), © 2002 Elsevier Science Ltd.
Die Translationen des GRZ bei Bewegungen des Sprunggelenks unterschei-
den sich von der des Kniegelenks, so dass sich durch die Projektion in die
Exoskelettebene ESag ein anderer Verlauf der Referenztrajektorie ergibt. Die-
ser ist in Abbildung 4.31 dargestellt. Generell sind die Gelenkwinkel und
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Verschiebungen am Sprunggelenk während eines Doppelschritts nach Forlani
u. a. (2015) deutlich geringer als am Kniegelenk. Die maximalen Verschie-
bungen betragen 3,5 mm, 17,51 mm sowie 2,23 mm entlang der x-, y- und
z-Achse am Punkt ZP. Die manuell gewählten Kugelradien sind deshalb
mit 20 mm deutlich kleiner. Die erste Simulation ergibt für die kinematische
Kompatibilität am Sprunggelenk KS einen Wert von 1,207 m. Der Wert ist
zwar deutlich geringer als am Kniegelenk (vgl. Tabelle 4.14), allerdings
sind wie bereits erwähnt auch die maximalen Verschiebungen des Gelenk-
rotationszentrums des Sprunggelenks GRZS aufgrund seines anatomischen
Aufbaus geringer.
Abbildung 4.31: Projektion der Trajektorie von GRZS am menschlichen Sprunggelenk von SSag
in die Exoskelettebene ESag.
Die kinematische Kompatibilität KS ist die Summe der absoluten Diffe-
renz zwischen der Referenztrajektorie und der Gelenkposition am Punkt ZP
(T Ere f ) sowie den Ausrichtungsfehler am Sprunggelenk (T EM). Tabelle 4.15
gibt die mit dem Generalized Pattern Search optimierten Werte im Vergleich
zu den manuell gewählten Werten für die Kugelradien (r1, r2) und die Posi-
tion des Wälzkontaktgelenks (IPx, IPy) relativ zum Gelenkrotationszentrum
GRZS in der Ebene ESag an.
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Tabelle 4.14: Wert der Zielfunktion KS für verschiedene Parameter des Wälzkontaktgelenks am
Sprunggelenk.
Konfiguration
KS KS,mean TEre f TEM
[m] [mm] [mm] [mm]
Manuell gewählt 1,207 2,40 1,18 1,22
Optimiert 0,523 1,05 0,50 0,55
Kugelradien optimiert 0,906 1,81 0,89 0,92
Es zeigt sich, dass das Verhältnis der Radien r1 zu r2 deutlich größer ist als am
Kniegelenk. Da die Translationen von GRZS im Vergleich zum Kniegelenk
geringer sind, muss sich auch das Gelenkrotationszentrum des Wälzkon-
taktgelenks (GRZE ) in geringerem Maße verschieben. Dies spiegelt sich im
Verhältnis der Radien wieder.
Vergleicht man die einzelnen Anteile der Zielfunktion zeigt sich, dass der
durchschnittliche Abstand zur Referenztrajektorie T Ere f durch die Opti-
mierung in einem ähnlichen Maß reduziert wird wie der durchschnittliche
Ausrichtungsfehler am Sprunggelenk T EM . Der durchschnittliche Wert der
Zielfunktion KS,mean liegt dabei mit 1,05 mm in einem Bereich, der vom
Benutzer kaum wahrgenommen wird.
Tabelle 4.15: Optimierte Kugelradien und Initialpositionen nach Ausführung des GPS am
Sprunggelenk.
Konfiguration r1 [mm] r2 [mm] IPx [mm] IPy [mm]
Manuell gewählt 20 20 0 0
Optimiert 20,7 11,5 −10,4 1,8
Abbildung 4.32 stellt den Verlauf der Position in x-, y- und z-Richtung von
Pre f und EP über einen Doppelschritt dar. Die maximale Verschiebung zwi-
schen menschlichem Bein und Exoskelett beträgt 0,7480 mm entlang der z-
Achse bei 64,1 % des Gangzyklus, während die maximalen Verschiebungen
149
4 Kinematisch kompatible Gelenkmechanismen für die unteren Extremitäten
entlang der x- und y-Achse 0,57 mm bzw. 0,53 mm betragen und in der
Standphase auftreten. Im Gegensatz zum Kniegelenk, wo die größten Abwei-
chungen von der Referenztrajektorie in der Ebene ESag (also entlang der
x- und y-Achse) während der Schwungphase auftreten, sind die größten
Verschiebungen für das Sprunggelenk in diese Richtungen während der
Standphase zu beobachten.
Abbildung 4.32: Vergleich zwischen der Referenztrajektorie (Pre f ,x,y,z, gestrichelte Linie) und
der Exoskelettpose (EPx,y,z, volle Linie) mit optimierten Parametern am Wälz-
kontaktgelenk.
Entlang der z-Achse tritt genau der gegenteilige Effekt ein, d.h. die Verschie-
bungen sind in der Schwungphase am größten. Dies ist auf die Arthrokinema-
tik des Sprunggelenks zurückzuführen. Im Gegensatz zum Kniegelenk treten
während eines Doppelschritts Verschiebungen des GRZ in mediale Richtung
auf, die vom Wälzkontaktgelenk nur in geringem Maß abgebildet werden
können. Die Verschiebung des GRZ in diese Richtung hängt vom aktuellen
Winkel der A/A-Achse und den Radien der Halbkugeln ab. Würde man diese
so optimieren, dass sich die Verschiebung in z-Richtung verringert, würde
dies zu verhältnismäßig größeren Verschiebungen entlang der x- und y-Achse
führen. Die Kombination aus den optimierten Kugelradien und der relativen
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Position zum GRZ ist damit ein Kompromiss, der insgesamt zu sehr geringen
Relativbewegungen zwischen dem Exoskelett und dem menschlichen Bein
führt.
Abbildung 4.33: Durchschnittliche Werte der Zielfunktion (KS,mean) für verschiedene Positionen
des Wälzkontaktgelenks relativ zum menschlichen Sprunggelenk.
Aufgrund des kinematisch äquivalenten Aufbaus zum menschlichen Gelenk
führen Verschiebungen des Exoskeletts bei gleicher Geometrie der Wälz-
körper und gleicher Positionierung relativ zum menschlichen Gelenk zu
Veränderungen der kinematischen Kompatibilität. Wie bereits am Kniege-
lenk ausgeführt, kann sich die Position zudem durch ein Verrutschen des
Exoskeletts während des Betriebs verändern. Um den zuletzt genannten Fall
zu simulieren, werden die Werte von IPx und IPy im Bereich von ±5 mm um
die, aus der Optimierung erhaltenen Werte von IPx und IPy variiert und damit
die Zielfunktion KS berechnet. Die in Abbildung 4.33 dargestellten Ergeb-
nisse zeigen den Einfluss der Verschiebung. Zur besseren Visualisierung ist
der durchschnittliche Wert KS,mean in der Abbildung dargestellt. Verschiebt
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sich das Wälzkontaktgelenk in Richtung GRZS (geringere Werte für IPx und
IPy), steigen die Ausrichtungsfehler und damit die Werte von KS,mean stärker
an, als umgekehrt. Der Maximalwert von 2,1 mm ist dabei allerdings immer
noch in einem akzeptablen Bereich. Insgesamt lassen die Ergebnisse den
Schluss zu, dass das GRZ des Wälzkontaktgelenks relativ zum GRZ des
menschlichen Sprunggelenks in proximale und anteriore Richtung, also nach
oben und vorne verschoben sein sollte, um die bestmögliche kinematische
Kompatibilität zu erreichen.
Abbildung 4.34: Durch Verschiebung von ZP auftretende Werte für KS,mean nach Optimierung
von IPx, IPy am Sprunggelenk.
Im letzten Schritt der Optimierung soll der Einfluss des Abstands der Exoske-
lettebene ESag von der durch das Sprunggelenk verlaufenden Sagittalebene
SSag untersucht werden. Der Abstand des Wälzkontaktgelenks DZPz wird
also zwischen 50–95 mm in Schritten von 5 mm variiert und jeweils eine
Optimierung durchgeführt. In Abbildung 4.34 sind die Ergebnisse der Opti-
mierung und der sich dabei ergebende durchschnittliche Ausrichtungsfehler
(KS,mean) dargestellt. Durch eine Verschiebung des Wälzkontaktgelenks in
proximale und anteriore Richtung bleibt der Ausrichtungsfehler auf etwa
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gleichem Niveau, auch wenn sich die Position des Gelenks in laterale Rich-
tung verschiebt. Beträgt der Abstand DZPz 50 mm ergibt sich ein durch-
schnittlicher Ausrichtungsfehler KS,mean von 0,9 mm, steigt der Abstand auf
95 mm beträgt KS,mean 1,5 mm. Da eine Veränderung des Abstands DZPy,
also entlang der y-Achse, die Ergebnisse am Kniegelenk kaum beeinflusst
hat, wird an dieser Stelle auf eine weitere Simulation verzichtet.
Vergleich des Wälzkontaktgelenks mit verwandten
Arbeiten für das Sprunggelenk
In Kapitel 4 wurden drei Gelenkmechanismen vorgestellt, bei deren Entwick-
lung eine hohe kinematische Kompatibilität angestrebt wurde. Die Realisie-
rung einer Steward-Plattform (Erdogan u. a. 2017) führt zu einem System mit
perfekter kinematischer Kompatibilität, benötigt dafür allerdings auch drei
bidirektional wirkende Linearaktuatoren, die sich in der Arbeit außerhalb
des Exoskeletts befinden. Das System hat einen sehr großen Bauraum, ein
hohes Gewicht am Unterschenkel und einen hohen Energieverbrauch. Die
Drehgelenke des Gelenkfünfecks nach Hong u. a. (2014) werden durch flexi-
ble Verbindungselemente miteinander verbunden, so dass sich die Struktur
ebenfalls auf das menschliche Sprunggelenk ausrichtet, wenn die Länge der
Verbindungselemente richtig gewählt wird. Die Simulation des Mechanis-
mus, vor allem die Simulation der elastischen Verbindungselemente, gestaltet
sich allerdings als schwierig und es fehlt die Information, wie die Mensch-
Roboter-Schnittstelle mit dem Unterschenkel verbunden ist. Deshalb werden
diese beiden Systeme nicht simuliert.
Das in Agrawal u. a. (2005) vorgestellte Exoskelett besitzt zwei schief ste-
hende Bewegungsachsen, die über für jeden Benutzer speziell angefertigte
Bauteile auf die entsprechenden Achsen des Fußgelenks ausgerichtet werden.
Zudem sind mehrere passive Bewegungsfreiheitsgrade realisiert, um die Posi-
tionierung der Achsen während des Anziehvorgangs zu verändern. Geht man
von einer perfekten Achsausrichtung zu Beginn eines Doppelschritts aus,
ergeben sich Ausrichtungsfehler durch die Arthrokinematik im Fußgelenk,
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die von den feststehenden Exoskelettachsen nicht kompensiert werden kön-
nen. In der Simulation entspricht diese Kinematik einem Kugelgelenk, das
zu Beginn des Doppelschritts so positioniert ist, dass keine Ausrichtungsfeh-
ler auftreten. Entsprechend der Anzahl der Bewegungsachsen wird dieses
Gelenk mit 2 DoF bezeichnet.
Tabelle 4.16: Orientierungs- und Positionsfehler während eines Doppelschritts für verschiedene
mechanische Konfigurationen am Sprunggelenk.
mechanische Fkin FT E FOE KS ∅TE ∅OE
Konfiguration [m] [mm] [°]
Fix 1 0,50 0,50 4,31 6,31 7,37
Drehgelenk 0,41 0,24 0,17 1,50 2,13 1,71
2 DoF 0,19 0,19 0 1,22 1,60 0
Wälzkontaktgelenk 0,14 0,14 0 0,52 0,61 0
Insgesamt besteht der Vergleich aus drei mechanischen Konfigurationen,
wobei wie am Kniegelenk zunächst der Referenzwert für Fkin (vgl. Glei-
chung 4.8) über eine Simulation ohne jegliche Bewegungsfreiheitsgrade im
Exoskelett ermittelt wird. Diese Konfiguration wird als Fix bezeichnet. Neben
dem Wälzkontaktgelenk und der Konstruktion nach Agrawal u. a. (2005)
sind in Tabelle 4.16 die Werte der Funktion Fkin und deren Bestandteile
FT E sowie FOE für ein Drehgelenk aufgeführt. Zusätzlich sind die Werte für
die Zielfunktion KS und der durchschnittliche Positionsfehler T E sowie der
durchschnittliche Orientierungsfehler OE angegeben. Der Vergleich unter-
streicht, dass zum einen alle Rotationsfreiheitsgrade des Sprunggelenks vom
Mechanismus abgebildet werden sollten und zum anderen, dass sich die
kinematische Kompatibilität durch ein variables GRZ im Gelenkmechanis-
mus bei gleicher Anzahl an Bewegungsfreiheitsgraden deutlich steigern lässt.
Vergleicht man die Werte für Fkin mit der Konfigurationen Drehgelenk und
2 DoF, ergibt sich eine Verbesserung um 55 % durch das Hinzufügen des
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fehlenden Rotationsfreiheitsgrades. Verschiebt sich das GRZ des Gelenks,
vergleicht man also die Konfigurationen 2 DoF und Wälzkontaktgelenk,
verbessert sich die kinematische Kompatibilität um 23 %.
4.5.2 Technische Realisierung für das Sprunggelenk
Die Konstruktion des Gelenkmechanismus, wurde vom Kniegelenk über-
nommen, die Größe der Wälzkontaktkörper allerdings an die veränderten
optimierten Kugelradien angepasst. Sie besteht aus den beiden Wälzkör-
pern, zwei Stahlseilen (ST S1, ST S2), drei Profillaufrollen zur Umlenkung
der Stahlseile und vier Einstellschrauben, um die Vorspannung der Seile
anzupassen. Auch die Integration des Gelenks in einen Prototyp orientiert
sich am bereits realisierten Prototypen für das Kniegelenk, allerdings unter
Beachtung des deutlich geringeren Bauraums am Fuß. Dieser hat Auswir-
kungen auf die Größe des fußseitigen Wälzkörpers und auf die passiven
Bewegungsfreiheitsgrade, um die Position des Mechanismus relativ zum
menschlichen Sprunggelenk einzustellen.
Abbildung 4.35: Konstruktion des Wälzkontaktgelenks für das Sprunggelenk mit optimierten
Kugelradien.
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Aus der Optimierung ist bekannt, dass das Gelenk nach dem Anziehen des
Exoskeletts in anteriore und proximale Richtung verschoben sein sollte.
Zudem kann der Abstand des Fußgelenks zum Boden für Körpergrößen
entsprechend dem 5–95 Perzentil der deutschen Norm mit den Verhältnissen
nach Drillis u. a. (1966) geschätzt werden. Diese betragen 59,8 mm für eine
Frau mit einer dem 5 Perzentil entsprechenden Körpergröße und erhöhen
sich auf 72,4 mm für einen Mann mit einer dem 95 Perzentil entsprechenden
Körpergröße. Im Prototyp sind deshalb am fußseitigen Strukturteil Langlö-
cher vorgesehen, die eine Verschiebung von maximal 15 mm in proximale
Richtung erlauben.
Abbildung 4.36: Rendering des Entwurfs des Prototyps für das Sprunggelenk.
Das Strukturteil am Fuß stammt aus dem KIT-EXO-1 und ist fest mit der
Schuhsohle eines Sportschuhs verbunden. Deshalb wird auf eine passive
Drehachse, die ein Verkippen des fußseitigen Wälzkörpers in der Frontal-
ebene ermöglicht, verzichtet. Die Struktur für den Unterschenkel ist identisch
zur Konstruktion für das Kniegelenk. Die Orientierung der beiden Strukt-
urteile relativ zueinander wird über zwei inertiale Messeinheiten bestimmt.
Abbildung 4.36 zeigt die CAD-Konstruktion am Manikin. Generell bleibt
festzuhalten, dass der Prototyp nur der Evaluation des Gelenkmechanismus
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dient, die Konstruktion aber sowohl aus funktionalen als auch ästhetischen
Gesichtspunkten deutlich optimiert werden könnte. Eine werkzeuglose Ver-
stellmöglichkeit für die Position des Gelenks, eine bessere Integration des
Aktuators in die Konstruktion oder ein Gehäuse würden zu einer Verbesse-
rung führen.
4.5.3 Ergebnisse der technischen Realisierung
Wie am Kniegelenk erfolgt zunächst eine Evaluation unter technischen
Gesichtspunkten, also des Bewegungsraums, des maximal übertragbaren
Drehmoments und des Bauraums am Unterschenkel.
Bewegungsraum und elastische Eigenschaften
Die Bestimmung der maximalen Gelenkwinkel um die drei Bewegungsach-
sen erfolgt nach dem gleichen Prinzip wie am Kniegelenk, wobei sich Werte
von±135° um die F/E-Achse,±32° um die IR/AR-Achse, sowie±19,5° um
die A/A-Achse ergeben. Bei einer Auslenkung um die A/A-Achse verschiebt
sich das Gelenkrotationszentrum, was geringfügige Seildehnungen bewirkt.
Der Abstand der Seile von der A/A-Achse beträgt 4,5 mm bzw. 9,5 mm,
allerdings verändert sich der Betrag der Verschiebung des GRZ aufgrund des
Verhältnisses der Kugelradien r1 zu r2.
Während eines Doppelschritts sind die Rotationen um die A/A-Achse mit
maximal 3,1° vergleichsweise gering. Gleichzeitig dient dieser Bewegungs-
freiheitsgrad auch dazu, die Fußsohle z. B. während des breitbeinigen Stehens
oder beim Laufen auf einer schiefen Ebene parallel zum Boden auszurichten
oder den Körperschwerpunkt über das Standbein zu verschieben. Die durch
die Seildehnung hervorgerufenen Drehmomente um die A/A-Achse werden
deshalb für einen Abduktionswinkel von 10° und für einen Doppelschritt
berechnet und sind in Abbildung 4.37 dargestellt. Positive Werte beschreiben
ein Drehmoment in Adduktionsrichtung, negative Werte ein Drehmoment in
Abduktionsrichtung.
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Abbildung 4.37: Kräfte in den Stahlseilen und dadurch hervorgerufenes Drehmoment um die
A/A-Achse bei Abduktion (links) und während eines Doppelschritts (rechts)
am Sprunggelenk.
Es ergeben sich nur geringe Drehmomente um die A/A-Achse, die vom
Benutzer kaum wahrgenommen werden sollten. Bei einem Abduktionswin-
kel von 10° induziert das Wälzkontaktgelenk ein Drehmoment von 0,13 Nm,
während des Doppelschritts beträgt das Maximum 0,01 Nm. Nach ca. 50 %
des Doppelschritts verändert sich die Richtung des Drehmoments, da sich die
Bewegungsrichtung des anatomischen Gelenks von Abduktion nach Adduk-
tion verändert. Während des physiologischen Gangs muss der Benutzer in der
Standphase ein Drehmoment entgegen der Bewegungsrichtung aufbringen,
so dass das Wälzkontaktgelenk ihn in dieser Phase mit einem sehr geringen
Drehmoment von 0,005 Nm unterstützt.
Aktuierung und Festigkeitsanalyse
Zur Aktuierung wird der Linearaktuator aus dem KIT-EXO-1 verwendet, um
unterstützende Drehmomente um die F/E-Achse zu generieren. Die aus der
Bewegungsanalyse ermittelte maximale Winkelgeschwindigkeit um diese
Achse beträgt 257 °s−1 und ist damit geringer als am Kniegelenk, allerdings
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treten die Maxima der Winkelgeschwindigkeit und des Drehmoments in der
Push-Off-Phase fast zum gleichen Zeitpunkt auf. In dieser Phase wird der
Fuß gestreckt, wobei die maximale Winkelgeschwindigkeit in einem Bereich
zwischen 8° Flexion und 10° Extension benötigt wird. Der effektive Hebel-
arm darf deshalb in diesem Bereich, aufgrund der Maximalgeschwindigkeit
des Aktuators von 100 mms−1, einen Wert von 22 mm nicht überschreiten.
Der größte Hebelarm ergibt sich bei 0° Flexion und beträgt deshalb für diese
kinematische Konfiguration 22 mm. Daraus ergibt sich ein maximales Dreh-
moment von 19,8 Nm. Der geringste effektive Hebelarm ergibt sich für eine
Flexion von 27,6° zu 19,7 mm, so dass für diesen Winkel ein maximales
Drehmoment von 17,73 Nm erreicht wird.
Abbildung 4.38: Von Mises-Vergleichsspannung und Betrag der Verschiebung bei Simulation
von Lastfall 1 am Sprunggelenk.
Mit dem maximal wirkenden Drehmoment können die beiden am Kniegelenk
angewendeten Lastfälle (Belastung der Wälzkontaktkörper durch maximale
Aktuatorkraft und Belastung der Wälzkontaktkörper durch Dehnung der
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Seile) simuliert werden. Die maximale Mises-Vergleichsspannung beträgt
49,69 Mpa bei Lastfall 1. Die Ergebnisse für diesen Fall sind in Abbil-
dung 4.38 dargestellt. Die maximale Druckspannung beträgt an der Kontakt-
stelle 56,01 MPa, so dass die beiden Wälzkörper ebenfalls aus bronzeinfil-
triertem Stahl gedruckt werden müssen, um einem Versagen vorzubeugen.
Für den zweiten Lastfall ergeben sich moderate Mises-Vergleichsspannungen
von maximal 31 MPa.
Bauraum
Den Bauraumbedarf am Unterschenkel des Benutzers gibt Tabelle 4.17 an.
Maximal werden von der Konstruktion 62 % der Unterschenkellänge benö-
tigt, so dass auch Frauen mit einer Körpergröße, die dem 5 Perzentil der
deutschen Norm entspricht, das Exoskelett tragen können. Die Konstruktion
für das Kniegelenk benötigt maximal 55 % der Unterschenkellänge für die
kleinste Frau inklusive der MRS. Kombiniert man beide Gelenke, wird nur
eine MRS benötigt. Zudem befindet sich der Aktuator für das Kniegelenk
am Oberschenkel, so dass insgesamt auch für eine Frau mit einer dem 5
Perzentil entsprechenden Körpergröße von 1,54 m beide Gelenke und die
dafür benötigten Aktuatoren in einem Exoskelett verbaut werden können.
Tabelle 4.17: Länge des Prototyps für das Sprunggelenk im Vergleich zur menschlichen Unter-
schenkellänge.
Frauen Männer
Körpergröße [m] 1,54 1,62 1,72 1,65 1,75 1,86
Länge Unterschenkel
378 400 423 406 431 456
Mensch [mm]
Länge Unterschenkel
235 235 235 235 235 235
Exoskelett [mm]
Verhältnis [%] 62 59 55 58 54 51
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4.5.4 Zusammenfassung
Aufgrund des ähnlichen anatomischen Aufbaus von Knie- und Sprunggelenk
und der Verwendung des gleichen Gelenktyps für das Exoskelett sind die
Simulationsergebnisse und die technische Umsetzung der beiden Gelenke
vergleichbar. Da die Verschiebungen des GRZ im Sprunggelenk deutlich
geringer als im Kniegelenk sind, ergibt ich allerdings ein anderes Verhältnis
der Kugelradien. Der unterschenkelseitige Wälzkontaktkörper ist doppelt
so groß wie der Fußseitige. Tabelle 4.18 stellt die Anforderungen an dieses
Gelenk den Ergebnissen der technischen Umsetzung gegenüber. Insgesamt
erlaubt das Gelenk Rotationen um alle drei anatomischen Achsen, verfügt
über eine Aktuierung der F/E-Achse, die schnelles Gehen ermöglicht und
kann von Personen mit einer Körpergröße von 1,54–1,86 m getragen werden.
4.6 Experimentelle Evaluation der
kinematischen Kompatibilität
Dieser Abschnitt beschreibt die experimentelle Evaluation der zuvor entwi-
ckelten Gelenkmechanismen hinsichtlich ihrer kinematischen Kompatibilität
für verschiedene Benutzer. Im Kontext von augmentierenden Exoskeletten
ist dies ein sehr wichtiger Aspekt, da die Systeme nach möglichst geringen
Anpassungen, von einem möglichst großen Personenkreis getragen werden
sollen. Gleichzeitig kann die große Interindividualität des menschlichen Kör-
pers und andere Einflüsse wie die Verformung des unter der Haut liegenden
Weichgewebes oder die Verschiebung der Kleidung nicht in der Simulation
abgebildet werden. Zu diesem Zeitpunkt existiert in der Literatur noch kein
Verfahren um die kinematische Kompatibilität eines Gelenkmechanismus zu
bestimmen. Allerdings bieten die in Kapitel 2 vorgestellten Methoden aus der
Literatur einen Ausgangspunkt für die in dieser Arbeit definierte Metrik, die
Aussagen über die kinematische Kompatibilität eines Gelenkmechanismus
ermöglichen soll.
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Allen Ansätzen ist gemein, dass die von der Mensch-Roboter-Schnittstelle
(MRS) übertragenen Kräfte auf das menschliche Bein oder das Exoskelett
gemessen und über diese Kräfte verschiedene mechanische Konfiguratio-
nen verglichen werden. In Junius u. a. (2018) sind 1D-Kraftsensoren an der
Schulter, am Rücken und am Oberschenkel des Benutzers platziert, um die
durch ein Hüftexoskelett verursachten Interaktionskräfte mit dem sogenann-
ten Pressure Pain Threshold (PPT) zu vergleichen. Der PPT ist ein Maß, das
angibt wie viel Druck auf eine bestimmte Körperstelle ausgeübt werden muss
bis der Proband an dieser Stelle Schmerz verspürt (Pons 2008).
Vergleicht man die Druckkräfte an der MRS mit dem jeweiligen PPT, sind
also Aussagen über den Tragekomfort des Systems, bzw. über die Verlet-
zungsgefahr beim Tragen des Exoskeletts möglich. Allerdings sind die Druck-
kräfte zwischen MRS und menschlicher Gliedmaße nicht nur von der kinema-
tischen Kompatibilität des Gelenkmechanismus, sondern z. B. auch von der
Passform der MRS, der Riemenspannung oder dem individuellen Körperbau
abhängig. In dieser Arbeit wird deshalb eine Metrik definiert, die auf den
Messdaten von an der MRS angebrachten 3D-Kraftsensoren basiert. Die
Sensoren messen also die Interaktionskräfte zwischen den menschlichen
Gliedmaßen und dem Exoskelett.
4.6.1 Metrik zur Evaluation
der kinematischen Kompatibilität
Wie in Kapitel 2.2 dargelegt, führen Ausrichtungsfehler der korrespondieren-
den Mensch-Exoskelett-Achsen zu erhöhten Scher- und Druckkräften an der
MRS, so dass durch die Messung dieser Interaktionskräfte Aussagen über
die kinematische Kompatibilität getroffen werden können. Die Metrik M
setzt sich aus den zwei Teilen M1 und M2 zusammen. Der erste Teil M1 soll
Aussagen über den zu erwartenden Tragekomfort des Systems ermöglichen,
der zweite Teil M2 soll Auskunft über die Bewegungen der MRS relativ zur
menschlichen Gliedmaße geben.
163
4 Kinematisch kompatible Gelenkmechanismen für die unteren Extremitäten
Abbildung 4.39: Messpunkte für den PPT an verschiedenen Stellen des Beins (links, nach Pons
(2008)) und Anordnung der Kraftsensoren am Exoskelett (rechts).
Die Messung der Kräfte erfolgt an mindestens einem Beinsegment, welches
mit dem Gelenk verbundenen ist. Die Sensoren werden dabei so positioniert,
dass ihre Position mit den aus der Literatur bekannten Messpunkten des PPT
übereinstimmt. Soll beispielsweise die kinematische Kompatibilität am Knie-
gelenk ermittelt werden, können Kraftsensoren an der MRS am Ober- bzw.
Unterschenkel verwendet werden. Die Kraftsensoren messen die Druckkraft
Fz und die Scherkräfte Fy sowie Fx bezogen auf ihr lokales Koordinatensys-
tem. Eine genaue Beschreibung der während den Experimenten verwendeten
Prototypen folgt in Abschnitt 4.6.3.
Tabelle 4.19: Messwerte für den PPT an den verschiedenen Messpunkten am menschlichen
Bein (Tabelle verändert aus Pons 2008).
Messpunkt P1 P2 P3 P4 P5
PPT [kPa] 281,7 545,5 588,1 628,1 482,7
Messpunkt P6 P7 P8 P9
PPT [kPa] 281,9 557,7 416,6 470.5
Abbildung 4.39 zeigt typische in der Literatur verwendete Messpunkte für
den PPT an verschiedenen Stellen des Beins, in Tabelle 4.19 sind die dazuge-
hörigen Messwerte aufgelistet. Aus Studien ist bekannt, dass der PPT eine
starke probandenspezifische Abhängigkeit aufweist (Pelfort u. a. 2015), sich
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bei langanhaltendem Druck auf eine Körperstelle verringert (Pons 2008)
und sich durch Kontraktion der sich unter der Messstelle befindenden Mus-
keln verändert (Kadetoff u. a. 2007). Augmentierende Exoskelette werden
tendenziell über einen langen Zeitraum (z. B. über einen ganzen Arbeits-
tag) hinweg getragen. Deshalb werden die PPTs in dieser Arbeit auf 10 %
der aus der Literatur bekannten Werte verringert und das Verhältnis aus
der maximal während einer Bewegung gemessenen Kraft zum PPT an der
jeweiligen anatomischen Position (PPTi) gebildet. Die Kraft zum Zeitpunkt t
während einer Bewegung am Sensor i (FNi,t ) ergibt sich aus der euklidischen
Norm der drei Kräfte Fx, Fy und Fz. Da das Exoskelett möglichst bei allen
Bewegungen geringe Kräfte auf den Probanden aufprägen sollte, werden alle
Bewegungsaufnahmen eines Probanden für die Berechnung der Metrik M1,p







Hohe Werte von M1,p deuten also auf insgesamt hohe Interaktionskräfte
und damit auf einen schlechten Tragekomfort hin. Gleichzeitig führen hohe
Druckkräfte Fi,z auch zu höheren Scherkräften Fi,x und Fi,y, da bei einer
hohen Normalkraft größere Scherkräfte benötigt werden, um das Exoskelett
relativ zum Bein zu bewegen. Um Aussagen über die Verschiebungen des
Exoskeletts relativ zum menschlichen Bein zu treffen, werden deshalb bei der
Berechnung der Metrik M2 die Verhältnisse von Fi,x bzw. Fi,y zu Fi,z betrachtet.
Diese Vorgehensweise soll probandenspezifische Einflüsse minimieren.
Besitzt ein Proband beispielsweise nur sehr wenig Weichgewebe unter der
Haut, ergibt sich bei Muskelkontraktion eine größere Volumenänderung
des Beinsegments als bei einem Probanden mit hohem Weichgewebeanteil.
Diese große Volumenänderung führt zu hohen Druckkräften und dadurch
auch zu höheren Scherkräften bei Relativbewegungen des Exoskeletts. Wird
zunächst der Betrag der Einzelkräfte gebildet, dieser über die Zeit t einer
Bewegung integriert und dann die Verhältnisse gebildet, lassen sich Aussagen
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über die kinematische Kompatibilität des Exoskeletts während der gesamten
Bewegung treffen. Da es sich um einen diskreten Datensatz handelt wird die
Trapezregel angewendet, um die Integrale näherungsweise zu bestimmen.
Das Integral IFi,x,b,p ergibt sich für den Betrag der Kraft Fi,x(t) an einem







(tn+1− tn) · [Fi,x (tn)+Fi,x (tn+1)] . (4.14)
Die Metrik M2,b,p für eine einzelne Bewegungsaufnahme b eines Probanden













Generell sind über M2,i,b,p also Aussagen möglich, wie stark sich das Exoske-
lett entlang der x- und y-Achse des Kraftsensors während einer Bewegung
verschoben hat. Hohe Werte deuten auf starke Verschiebungen hin, geringe
Werte dementsprechend auf geringe Verschiebungen. Die Metrik M2,b,p für
eine Bewegung und alle Sensoren eines Probanden berechnet sich aus dem












Für jede Bewegungsaufnahme ergibt sich die Metrik Mp,b aus dem Produkt
der beiden Teilmetriken M1,p und M2,b,p:
Mp,b = M1,p ·M2,p,b. (4.17)
Die Metrik M für eine mechanische Konfiguration, also beispielsweise einen
Gelenkmechanismus berechnet sich als Durchschnitt, der sich aus allen
Bewegungsaufnahmen der Probanden ergebenden Metrik Mb,p.
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4.6.2 Experimente
Bei der Erfassung der Interaktionskräfte zwischen Exoskelett und Benutzer
wird jedes der drei Gelenke isoliert betrachtet und dabei die in den Abschnit-
ten 4.3.3, 4.4.3 und 4.5.2 vorgestellten Prototypen verwendet. Um Einflüsse
durch eine Aktuierung oder die Regelung auszuschließen sind die Prototypen
nicht aktuiert. Die Probanden führen mit dem System sechs verschiedene
Bewegungstypen mit jeweils fünf Wiederholungen aus, wobei die Kräfte und
die Daten von zwei inertialen Messeinheiten (IMUs) aufgezeichnet werden.
Die Bewegungstypen sollen grundlegende Bewegungsabläufe bei Alltagsauf-
gaben darstellen und gliedern sich in die Gangbewegungen Vorwärtslaufen
(WF), Rückwärtslaufen (WB), Linkskurve (TL) sowie Rechtskurve (TR) und
die Hebebewegungen Objekt heben (LO) und Objekt abstellen (DO). Eine
weitere Datenaufnahme, bei der der Proband in aufrechter Position stillsteht
(Stand, kurz ST), dient dazu, die initial nach dem Anziehen des Exoske-
letts wirkenden Kräfte zu ermitteln, die als Offset von den während den
Gangbewegungen aufgezeichneten Kräften subtrahiert werden.
Wie in der Simulation ist es zudem möglich die mechanische Konfiguration
des Exoskeletts zu verändern, während der Benutzer das System trägt und
so unter den gleichen Voraussetzungen, d.h. mit der gleichen Grundeinstel-
lung (beispielsweise Riemenspannung oder Positionierung) des Exoskeletts,
die mechanischen Konfigurationen miteinander zu vergleichen. Der Ablauf
der Experimente gliedert sich für jede mechanische Konfiguration in vier
Abschnitte:
• Eingewöhnungsphase, in der sich der Benutzer
frei mit dem System bewegen darf
• Drei Aufnahmen von Stand
• Jeweils fünf Aufnahmen der sechs Bewegungstypen
in zufälliger Reihenfolge
• Veränderung der mechanischen Konfiguration
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4.6.3 Ergebnisse
Zur Durchführung der Experimente werden an den Mensch-Roboter-Schnitt-
stellen (MRS), der in den vorherigen Abschnitten vorgestellten Prototypen,
3D-Kraftsensoren18 angebracht. Aufgrund der kugelförmigen Ausprägung
der Sensoren ergeben sich unterschiedliche Werte für den maximalen Mess-
bereich, die Auflösung und die maximale Deformation der Kugel bei Druck-
(100 N, 6.25 mN, 3 mm) und Scherbelastungen (25 N, 7 mN, 2.5 mm).
Die analogen Signale von bis zu vier Sensoren werden mit einer Abtastrate
von 1000 Hz erfasst und mit einer Frequenz von 100 Hz an einen externen
Rechner weitergeleitet. Da die Verformungen der Halbkugel im Vergleich
zu ihrem Radius (30 mm) gering sind, wurden die Sensoren in 3D-gedruckte
Schnittstellen integriert, was eine variable Positionierung auf den orthetischen
Riemen erlaubt. Die IMUs19 zeichnen die Gelenkwinkel und die Linearbe-
schleunigungen um, bzw. entlang der Raumachsen mit einer Frequenz von
80 Hz auf und sind jeweils am Körpersegment vor und nach dem betrachteten
Gelenk angebracht.
Hüftgelenk
Für die experimentelle Evaluation der kinematischen Kompatibilität wurde
der Gelenkmechanismus für das Hüftgelenk mit einem Rucksack verbun-
den. Der Rucksack verfügt über zwei Schultergurte sowie einen Hüftgurt
und erlaubt damit eine gute Fixierung des Exoskeletts am Oberkörper des
Benutzers (vgl. Abbildung 4.46b). Der in Abschnitt 4.3.4 vorgestellte Proto-
typ wurde außerdem um zwei 3D-Kraftsensoren sowie zwei IMUs ergänzt,
die sich jeweils am Rücken und am Oberschenkel des Benutzers, also am
Anfang und Ende der kinematischen Kette befinden (vgl. Abbildung 4.40).
Sensor F2 kann dabei so positioniert werden, dass seine Position mit dem
18 OMD-100N, OnRobot A/S, Odense Dänemark
19 BNO055, Robert Bosch GmbH, Stuttgart
168
4.6 Experimentelle Evaluation der kinematischen Kompatibilität
PPT-Messpunkt P5 übereinstimmt. Für den PPT am unteren Rücken wird in
dieser Arbeit der Wert (320 kPa) aus Huysamen u. a. (2018) verwendet.
Abbildung 4.40: Rendering des sensorisierten Prototyps zur experimentellen Evaluation der
kinematischen Kompatibilität am Hüftgelenk.
Um während den Experimenten verschiedene mechanische Konfiguratio-
nen mit dem System zu realisieren, kann an den Gelenken θ7 bis θ11 über
Schraubverbindungen ein Formschluss der durch das Gelenk verbundenen
Einzelteile hergestellt und die Gelenke damit deaktiviert werden. Dies ermög-
licht die Abbildung der mechanischen Konfigurationen K1 bis K4, die auch
in der Simulation (vgl. Abschnitt 4.3.2) miteinander verglichen wurden. Zu
Beginn der Experimente befindet sich das Exoskelett in der restriktivsten
mechanischen Konfiguration MK4 d.h., dass die Drehgelenke θ7 bis θ11
sowie die Schubgelenke d8 und d10 deaktiviert sind. Bei dieser Konfigura-
tion treten in den Simulationen große Positions- und Orientierungsfehler
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auf. Nachdem alle Bewegungstypen vom Probanden mit MK4 ausgeführt
wurden, werden zunächst die Schubgelenke d8 und d10 aktiviert, also MK3
realisiert und die Aufnahmen wiederholt. Schrittweise werden in der dritten
und vierten Phase des Experiments die Drehgelenke θ11 sowie θ7 (entspricht
MK2) und das Drehgelenk θ9 aktiviert, so dass in der letzten Phase die in
Abschnitt 4.3.1 entwickelte mechanische Konfiguration mit insgesamt zehn
Gelenken entsteht.
Abbildung 4.41: Vergleich von Flexionswinkel und den am Sensor F2 gemessenen Interaktions-
kräften am Oberschenkel bei Ausführung eines Doppelschritts mit MK1 und
MK4.
Um erste Rückschlüsse über die kinematische Kompatibilität zu ziehen,
werden zunächst die Gelenkwinkel und Sensorkräfte von verschiedenen
mechanischen Konfigurationen miteinander verglichen. Abbildung 4.41 zeigt
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den durchschnittlichen Flexionswinkel und die durchschnittlichen Kräfte
am Sensor F2 aus fünf Bewegungsaufnahmen eines Probanden, der einen
Doppelschritt mit den mechanischen Konfigurationen MK1 und MK4 aus-
führt. Für den Flexionswinkel ergeben sich während des physiologischen
Gangs nur geringe probandenspezifische Abweichungen, da dieser Bewe-
gungsfreiheitsgrad die Fortbewegung ermöglicht. Von den Kräften wurde der
im Stand ermittelte Offset bereits subtrahiert, so dass die Werte den durch
die Bewegung induzierten Kräften entsprechen. Druckkräfte auf den Sensor
(Fz) ergeben ein negatives Vorzeichen.
Generell ähnelt der Verlauf des Flexionswinkel mit Exoskelett dem Verlauf
des physiologischen Gangs. Der maximale Extensionswinkel tritt kurz vor
Beginn der Schwungphase auf, der maximale Flexionswinkel während der
Schwungphase bei ca. 85 % des Gangzyklus. Betrachtet man allerdings die
Werte an den Extrempunkten, sind diese sowohl bei der Verwendung von
MK1 als auch bei der Verwendung von MK4 geringer als während des
physiologischen Gangs. Der maximale Extensionswinkel beträgt bei MK1
sowie MK4 7,5° und liegt damit um ca. 5,5° unter dem Wert während des
physiologischen Gehens. Gleichzeitig liegt der maximale Flexionswinkel
mit MK1 mit 26,9° deutlich näher am Maximum des physiologischen Gangs
(32°) als mit MK4 (22,9°). Dies gilt auch für den Verlauf des Flexionswinkels
in der späten Schwungphase (80–100 % des Gangzyklus), der bei MK1
deutlich natürlicher ist als bei MK4. Insgesamt sind also für die Konfiguration
MK1 sowohl der Verlauf als auch die Maximalwerte des Flexionswinkels
näher am physiologischen Gangbild als bei MK4. Dies lässt auf eine bessere
kinematische Kompatibilität von MK1 schließen, da der Benutzer seinen
Gang in geringerem Maße an die Eigenschaften des Exoskeletts anpasst.
Ein Vergleich der Interaktionskräfte am Sensor F2 für beide mechanischen
Konfigurationen führt zu einem ähnlichen Ergebnis. Die Scherkräfte F2,x
sind bei MK1 und MK4 mit Messwerten zwischen −0,8 und 0,4 N relativ
gering und auf einem ähnlichen Niveau. Der Maximalwert der Scherkraft
F2,y ist bei Verwendung von MK4 mit 7,6 N allerdings deutlich höher als bei
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Verwendung von MK1 (0,6 N). Bei beiden Konfigurationen tritt der Maxi-
malwert während der Standphase bei 40 % des Gangzyklus auf, also an dem
Punkt an dem die Ferse angehoben wird. In dieser Phase müssen von der
Muskulatur hohe Drehmoment um alle drei anatomischen Gelenkachsen
generiert werden (konzentrische Muskelkontraktion), wobei gleichzeitig rela-
tiv hohe Winkelgeschwindigkeiten auftreten. Durch die Muskelkontraktion
ändert sich deshalb das Volumen des Oberschenkels. Sind Ausrichtungsfehler
an den korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen vorhanden, führen
diese aufgrund der hohen Winkelgeschwindigkeiten zu starken Relativbe-
wegungen zwischen Exoskelett und menschlicher Gliedmaße. Gleichzeitig
können vom Probanden in dieser Phase, aufgrund der hohen Belastung auf
das Standbein nur schwer Ausgleichsbewegungen durchgeführt werden, um
seine Bewegungen an die Kinematik des Exoskeletts anzupassen. Der Ver-
lauf von F2,y ist vergleichbar mit dem von F2,z. Das Maximum tritt zu einem
ähnlichen Zeitpunkt im Gangzyklus auf und ist für MK4 mit 6,2 N deutlich
höher als bei MK1 (1,9 N). Bei 40 % des Gangzyklus ergeben sich für das
Verhältnis von F2,y zu F2,z Werte von 1,22 für MK4 und 0,31 für MK1. Dies
lässt den Schluss zu, dass bei Verwendung von MK1 deutlich geringere
Relativbewegungen auftreten als bei MK4.
Diese Beobachtung spiegelt sich auch in den Werten der Metrik wieder. Die
in Tabelle 4.20 angegebenen Werte für M1, M2 und M entsprechen dem
Durchschnitt über alle sechs Probanden. Für die Metrik M ist zusätzlich die
Standartabweichung angegeben. Zudem sollten die Probanden nach jedem
Durchlauf subjektiv die kinematische Kompatibilität der jeweiligen mechani-
schen Konfiguration zwischen 1 und 10 bewerten. Diese Bewertung konnte
am Ende des Experiments nochmals vorgenommen werden, nachdem der
Proband Eindrücke mit allen mechanischen Konfigurationen gesammelt hatte.
Die durchschnittliche Bewertung aus den Daten aller Probanden ist in der vor-
letzten Spalte von Tabelle 4.20 angegeben. Zusätzlich gibt die letzte Spalte
den durchschnittlichen Wert des Betrags der Kraft über alle Bewegungen
aller Probanden an.
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MK1 0,25 0,40 0,11±0,005 9,3 3,30
MK2 0,29 0,55 0,16±0,006 8,6 3,43
MK3 0,33 0,73 0,24±0,006 7,6 3,85
MK4 0,36 0,75 0,28±0,009 5 4,46
Vergleicht man die mechanischen Konfigurationen MK4 und MK1 miteinan-
der, verbessert sich nach der Metrik M die kinematische Kompatibilität um
60,15 % durch die zusätzliche Aktivierung der drei Dreh- und zwei Schubge-
lenke (vgl. vierte Spalte in Tabelle 4.20). Wird in MK2 das Drehgelenk θ9
deaktiviert, wirkt sich dies, wie bereits in der Simulation, auch in den Experi-
menten auf die kinematische Kompatibilität aus. Diese verringert sich nach
der Metrik um 17,85 %, bzw. nach der subjektiven Bewertung um 7,53 % im
Vergleich zu MK1. Gleichzeitig lässt sich auch feststellen, dass die größte
subjektive Verbesserung zwischen den Konfigurationen MK4 und MK3 statt-
findet, also durch Aktivierung der beiden Schubgelenke d8 und d10. Dem
Empfinden der Probanden nach verbessert dies die kinematische Kompati-
bilität um 27,96 % (vgl. fünfte Spalte in Tabelle 4.20), nach der Metrik M
allerdings nur um 14,29 %. Umgekehrt verbessert sich die kinematische Kom-
patibilität nach der Metrik stark, wenn zusätzlich die beiden Drehgelenke
θ7 und θ11 aktiviert werden, was MK2 entspricht. Gegenüber MK3 steigt
die kinematische Kompatibilität um 28,57 %, subjektiv allerdings nur um
10,75 %. Insgesamt stimmt das subjektive Empfinden der Probanden aber mit
den Werten der Metrik überein, so dass die mechanische Konfiguration mit
der besten kinematischen Kompatibilität nach der Metrik auch subjektiv als
die mit dem höchsten Tragekomfort empfunden wurde. Vergleicht man die
Werte von M1 und M2 für die verschiedenen Konfigurationen in Tabelle 4.20
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fällt auf, dass die Differenz von M2 zwischen MK1 und MK4 mit 0.25 größer
ist als bei M1 (0.11). Durch die Aktivierung der Gelenke (MK1) treten also
relativ zur Druckkraft geringe Scherkräfte auf als wenn diese deaktiviert sind
(MK4). Gleichzeitig kann die maximal wirkende Interaktionskraft nicht belie-
big reduziert werden, da diese auch von der Verformung des Beinsegments
aufgrund von Muskelkontraktion während der Bewegung hervorgerufen wird.
Besteht die MRS, wie in dieser Arbeit aus orthetischen Riemen, besteht
keine Möglichkeit die Volumenänderung des Beinsegments und die dadurch
induzierten Kräfte auszugleichen, so dass die Werte für die Metrik M1 sich
nicht im gleichen Maße verändern wie für die Metrik M2.
Kniegelenk
Zur Evaluation des Wälzkontaktgelenks am Knie befinden sich jeweils zwei
Kraftsensoren am Ober- und Unterschenkel, wobei deren Position den PPT-
Messpunkten P3, P5, P8 und P9 entsprechen. Zudem befindet sich am Ober-
und Unterschenkelsegment jeweils eine IMU (vgl. Abbildung 4.42).
Abbildung 4.42: Sensorisierter Prototyp für die experimentelle Evaluation am Kniegelenk.
Um das Wälzkontaktgelenk mit einer anderen mechanischen Konfiguration
zu vergleichen ist es möglich, ein Drehgelenk in den Prototypen einzusetzen.
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Wie im vorherigen Abschnitt soll zunächst der durchschnittliche Flexions-
winkel von den Bewegungen eines Probanden und die dabei auftretenden
Kräfte am Sensor F2 betrachtet werden.
Abbildung 4.43: Vergleich von Flexionswinkel und über den am Sensor F2 gemessenen Interak-
tionskräften am Oberschenkel bei Experimenten mit Wälzkontaktgelenk und
Drehgelenk am Knie.
In Abbildung 4.43 ist der Flexionswinkel des Exoskeletts dargestellt, der über
die beiden IMUs ermittelt wird. Generell sind die Winkelverläufe der beiden
Gelenke vergleichbar mit denen des physiologischen Gangs, mit einem loka-
len Maximum nach ca. 15 % und dem globalen Maximum nach etwa 75 %
des Gangzyklus. Aus Abbildung 4.43 ist ersichtlich, dass das Maximum
während der Schwungphase bei Verwendung des Wälzkontaktgelenks mit
59,2° deutlich näher an dem des physiologischen Gangs (65°) liegt, als bei
der Verwendung des Drehgelenks (51,9°).
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Wie schon bei der Auswertung des Kraftsensors am Hüftgelenk, treten am
Sensor F2 entlang der x-Achse in etwa dieselben Scherkräfte bei beiden
mechanischen Konfigurationen auf. Die maximale Belastung auf den Ober-
schenkel des Benutzers, bei 10 % des Gangzyklus beträgt 2,2 N mit Wälz-
kontaktgelenk und 2,8 N mit Drehgelenk. Der Zeitpunkt an dem die Maxima
während des Gangzyklus auftreten, korrespondiert mit dem Zeitpunkt an dem
auch die Druckkräfte F2,z und der Flexionswinkel in der Standphase maximal
sind. Da der Benutzer in dieser Phase des Gangzyklus sein Körpergewicht
über das Standbein verschiebt und gleichzeitig die durch die Trägheit der sich
bewegenden Körpermasse entstehenden Drehmomente und Kräfte durch das
Beugen des Knies dissipiert, treten zu diesem Zeitpunkt sehr hohe Drehmo-
mente im menschlichen Knie auf. Die Kontraktion der Oberschenkelmuskeln
führt deshalb zu einem größeren Volumen des Oberschenkels und damit
höheren Interaktionskräften. Gleichzeitig kann der Benutzer aufgrund der
hohen Belastungen nur schwer Ausgleichsbewegungen ausführen, um Aus-
richtungsfehler der Mensch-Exoskelett-Achsen auszugleichen. Insgesamt ist
die Scherkraft F2,x in der Standphase geringer, wenn das Wälzkontaktgelenk
eingesetzt wird.
Dies gilt auch für die Scherkraft entlang der y-Achse des Kraftsensors. Hier
tritt das Maximum bei beiden Gelenkmechanismen kurz vor Beginn der
Schwungphase bei ca. 55 % des Gangzyklus auf, beträgt mit Wälzkontakt-
gelenk aber nur 1,9 N im Vergleich zu maximal 5,7 N mit Drehgelenk. Das
globale Minimum (Kraft in negative y-Richtung) für F2,y korrespondiert mit
einem lokalen Minimum für F2,z. Die Verhältnisse von Scher- zu Druckkraft
für die beiden Gelenkmechanismen am globalen Minimum von F2,y betra-
gen 0,6 für das Wälzkontaktgelenk und 1,29 für das Drehgelenk. Zudem
sind die Kräfte F2,y bzw. F2,z während des gesamten Doppelschritts für das
Wälzkontaktgelenk deutlich geringer.
Die sich aus den Experimenten ergebenden Werte für die Metrik sind in
Tabelle 4.21 zusammengefasst. Im Vergleich zum Drehgelenk, verbessert
sich die kinematische Kompatibilität mit dem Wälzkontaktgelenk nach der
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Metrik um 21,43 % (vgl. vierte Spalte in Tabelle 4.21). Im Vergleich dazu
ergab sich in der Simulation eine deutlichere Verbesserung der kinematischen
Kompatibilität um 63,12 %. Der Grund hierfür kann im Aufbau des Prototyps
und in den verschiedenen Gangstilen der Probanden liegen. Der Prototyp
wurde im 3D-Druckverfahren aus ABS gefertigt. Während den Bewegungen
verformte sich die Grundstruktur elastisch, wodurch Ausrichtungsfehler des
Drehgelenks in geringem Maße ausgeglichen werden. Gleichzeitig beruht
die Simulation und die Optimierung der Parameter des Wälzkontaktgelenks
auf den Bewegungsaufnahmen von Lafortune u. a. (1992).






Wälzkontaktgel. 0,49 0,45 0,22±0,002 2,78
Drehgelenk 0,58 0,49 0,28±0,002 3,31
Da jeder Proband allerdings seinen eigenen Gangstil hat, können während
den Bewegungen vor allem in Abduktions- und Rotationsrichtung andere
Gelenkwinkeltrajektorien auftreten, die das Ergebnis beeinflussen. Gleich-
zeitig kann aber auch festgehalten werden, dass sich trotz dieser Einflüsse
wie in der Simulation eine Verbesserung der kinematischen Kompatibilität
ergibt. Dabei sind sowohl die maximal induzierten Kräfte, also die Werte für
die Metrik M1, als auch das Verhältnis der Scher- zu den Druckkräften (M2)
bei Verwendung des Wälzkontaktgelenks geringer als bei Verwendung des
Drehgelenks.
Sprunggelenk
Bei der experimentellen Evaluation des Wälzkontaktgelenks am Sprungge-
lenk ist es möglich, wie zuvor am Kniegelenk, die mechanische Konfiguration
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durch das Einsetzten eines Drehgelenks in den Prototypen zu verändern. Der
Einsatz von Kraftsensoren am Fuß bzw. am Schuh des Benutzers, ist aufgrund
des begrenzten Bauraums nicht möglich. Deshalb werden nur Interaktions-
kräfte an den orthetischen Riemen am Unterschenkel gemessen. Die drei
dabei eingesetzten Kraftsensoren befinden sich an der Vorder- und Rückseite
(vgl. Abbildung 4.44). Zusätzlich befindet sich jeweils eine IMU am Fuß-
und am Unterschenkelsegment des Exoskeletts, um die während der Bewe-
gung auftretenden Gelenkwinkel der beiden mechanischen Konfigurationen
miteinander zu vergleichen.
Abbildung 4.44: Sensorisierter Prototyp zur experimentellen Evaluation am Sprunggelenk.
Der Winkelverlauf und die dabei am Sensor F1 auftretenden Interaktions-
kräfte während eines Doppelschritts sind in Abbildung 4.45 dargestellt. Wie
zuvor wurden dafür, aus den Daten aller Versuche eines Probanden die
durchschnittlichen Werte für diese Größen ermittelt. Die Auswertung der
anderen Probandendaten ergibt ein ähnliches Ergebnis. Der Winkelverlauf
für die Dorsiflexion (negative Werte bedeuten Plantarflexion) ist generell
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vergleichbar mit dem Winkelverlauf, der sich für den physiologischen Gang
ergibt. Allerdings sind bei den Maximalwerten deutliche Unterschiede bei
der Verwendung der beiden Gelenktypen zu erkennen. Der maximale Dorsi-
flexionswinkel während der Standphase ist mit Drehgelenk mit einem Wert
von 14,8° deutlich größer als während des physiologischen Gangs (10°) und
bei der Verwendung des Wälzkontaktgelenks (10,6°).
Abbildung 4.45: Vergleich von Flexionswinkel und den am Sensor F1 gemessenen Interak-
tionskräften an der Vorderseite des Unterschenkels bei Experimenten mit
Wälzkontaktgelenk und Drehgelenk am Sprunggelenk.
Gleichzeitig ergibt sich für die maximale Plantarflexion ein gegenteiliges
Verhalten. Mit Drehgelenk beträgt diese nur maximal 8,1°, während beim
physiologischen Gang maximal 19° erreicht werden. Dies wird vom Wälz-
kontaktgelenk (maximale Plantarflexion von 19,3°) deutlich besser abgebil-
det. Während der Schwungphase ergibt sich zudem für alle Probanden im
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Vergleich zum physiologischen Gang ein deutlich erhöhter Dorsiflexionswin-
kel. Dieses Verhalten hängt mit hoher Wahrscheinlichkeit mit dem Tragen
des Exoskeletts zusammen.
Qualitativ betrachtet sind die Verläufe der Interaktionskräfte am Sensor F1
für beide mechanische Konfigurationen sehr ähnlich. Allerdings ergeben sich
für die Scherkraft F1,x und die Druckkraft F1,z deutlich geringere Werte, wenn
das Wälzkontaktgelenk im Prototyp eingesetzt ist. Der Unterschied beträgt
für F1,x durchschnittlich 1,3 N oder 24 %, bei F1,z durchschnittlich 3,1 N oder
37 %. Zudem fällt auf, dass diese beiden Kräfte zu Beginn der Standphase
und am Ende der Schwungphase maximal sind. Dies bedeutet, dass sich
durch die Bewegung des Unterschenkels während der Schwungphase und
durch das Aufsetzen des Beins zu Beginn der Standphase, der Rahmen des
Exoskeletts in laterale und anteriore Richtung verschiebt.
Während der Standphase und zu Beginn der Schwungphase verschiebt sich
der Rahmen zudem in proximale Richtung, da das Verhältnis von F1,y zu F1,z
in diesem Zeitraum kontinuierlich ansteigt. Wird das Bein im zweiten Teil der
Schwungphase wieder nach vorne bewegt, verringern sich die Werte von F1,y
wieder, der Oberschenkelrahmen des Exoskeletts verschiebt sich also zurück
in distale Richtung. Dieses Verhalten kann sowohl mit dem Drehgelenk als
auch mit dem Wälzkontaktgelenk beobachtet werden.






Wälzkontaktgel. 0,31 0,62 0,21±0,007 8,5 3,42
Drehgelenk 0,41 0,71 0,31±0,008 5,3 5,33
Zusammenfassend ergeben sich bei Verwendung des Wälzkontaktgelenks
natürlichere Verläufe für den Dorsiflexionswinkel und eine Reduktion der
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Kräfte F1,x sowie F1,z über einen Gangzyklus. Die zuvor beschriebenen
Ergebnisse spiegeln sich auch in der Metrik (vgl. vierte Spalte in Tabelle 4.22)
über alle Bewegungen und alle Probanden wieder. Wird das Wälzkontakt-
gelenk im Prototyp verbaut, verbessert sich die kinematische Kompatibilität
nach der Metrik um 32,3 % relativ zum Drehgelenk. Wie schon am Knie-
gelenk, ist diese Verbesserung nicht so stark wie nach den Simulationen
anzunehmen war. Dort liefert das Wälzkontaktgelenk eine relative Verbesse-
rung um 66,3 % zum Drehgelenk. Die Gründe sind wie für das Kniegelenk
in den unterschiedlichen Gangstilen der Probanden und dem Aufbau des
Prototyps zu suchen. Dem subjektiven Empfinden der Benutzer nach, steigert
sich die kinematische Kompatibilität mit dem Wälzkontaktgelenk um 60,3 %
relativ zum Drehgelenk.
4.6.4 Zusammenfassung
Zusammenfassend, spiegelt die Metrik das subjektive Empfinden der Pro-
banden und die in den Simulationen erzielten Ergebnisse für die kinema-
tische Kompatibilität wieder. Die Verwendung von 3D-Kraftsensorik an
der Mensch-Roboter-Schnittstelle erlaubt es, im Gegensatz zu den bisheri-
gen Ansätzen aus der Literatur, Aussagen über die Relativbewegungen des
Exoskeletts zum menschlichen Bein zu treffen und damit das Trageverhalten
von verschiedenen Gelenkmechanismen zu vergleichen. Allerdings zeigen
die Ergebnisse auch, dass die Metrik durch die vom Benutzer ausgeführte
Bewegung beeinflusst wird. Führen die Benutzer den gleichen Satz an Bewe-
gungstypen durch, ergeben sich jedoch geringe Standartabweichungen, wenn
man die Ergebnisse der Benutzer über alle Bewegungstypen vergleicht. Dabei
ist es von großer Bedeutung die Kräfte, die durch das Anziehen des Systems,
also beispielsweise durch verschiedene Vorspannungen der Riemen entstehen
von den Messwerten zu subtrahieren, so dass nur die durch die eigentlich
ausgeführte Bewegung induzierten Kräfte zur Bewertung der kinematischen
Kompatibilität verwendet werden.
181
4 Kinematisch kompatible Gelenkmechanismen für die unteren Extremitäten
4.7 Realisierung eines zweibeinigen Exoskeletts
Aufgrund der Ergebnisse aus den vorherigen Abschnitten, wurden die Gelenk-
mechanismen in ein zweibeiniges Exoskelett integriert. Abbildung 4.46a
zeigt das realisierte Gesamtsystem. Da sich die Gelenkmechanismen auf
benutzerspezifische Parameter anpassen, muss diese Eigenschaft auch für
die, die Gelenkmechanismen verbindende Struktur des Exoskeletts gelten.
Über Exzenterspanner ist es daher möglich, die Segmentlänge der Ober-
und Unterschenkelkonstruktion auf die Länge des jeweiligen Segments des
Benutzers zu skalieren. Zusätzlich sind Einstellmöglichkeiten vorgesehen
um die Position, den Abstand entlang der Sagittalachse und die Orientierung
der MRS auf den anatomischen Aufbau des Trägers einzustellen.
Die Konstruktion besteht aus dem aktuierten Hüftgelenk, welches über einen
Rucksack mit dem Oberkörper des Benutzers verbunden ist, einstellbaren
Ober- und Unterschenkelsegmenten und jeweils einem aktuierten Wälzkon-
taktgelenk am Knie- und Sprunggelenk. Um das System mit dem Bein des
Trägers zu koppeln, sind 3D-gedruckte Schalen an der Vorder- und Rückseite
des jeweiligen Beinsegments vorgesehen. In den Schalen sind die Kraft-
sensoren, die zuvor in den Experimenten benutzt wurden integriert. Auf
Basis der Segmentlängen aus DIN 33402-2:2005-12 (2005), kann die Länge
der Exoskelettsegmente um 78 mm am Ober- und Unterschenkel verstellt
werden. Insgesamt sind pro Bein 15 werkzeuglose Verstellmöglichkeiten
integriert und in Abbildung 4.46a dargestellt. Zudem wurden die Prototy-
pen der Gelenkmechanismen in ein passives Exoskelett integriert, dass in
Abbildung 4.46b dargestellt ist.
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(a) Rendering des Exoskeletts (b) Passiver Prototyp
Abbildung 4.46: Zweibeiniges Exoskelett mit den entwickelten Gelenkmechanismen und 15
werkzeuglosen Skalierungs- und Einstellungsmöglichkeiten. 1: Segmentlänge
des Oberschenkels, 2: Segmentlänge des Unterschenkels, 3: Position der MRS
am Oberschenkel, 4: Position der MRS am Unterschenkel, 5,6,7: Verdrehung
der MRS, 8,9,10,11: Verdrehung der Segmente relativ zur Gelenkachse, 12,13:
Verschiebung der MRS in mediolaterale Richtung, 14,15: Verschiebung der






Dieses Kapitel beschreibt den grundlegenden Entwurf einer oberen und mitt-
leren Regelungsebene für ein Exoskelett der unteren Extremitäten. Die dabei
verwendeten Sensoren sollen ausschließlich am Exoskelett selbst angebracht,
also über der Kleidung tragbar sein und eine Klassifikation des aktuellen
Bewegungszustands in möglichst kurzer Zeit ermöglichen. Zunächst wur-
den zu diesem Zweck ein heuristischer regelbasierter Klassifikator und ein
endlicher Zustandsautomat untersucht. Jedem Zustand ist ein Bewegungstyp
zugeordnet, für den z. B. eine Bewegungstrajektorie hinterlegt ist. Dieser
Ansatz erbringt allerdings nur gute Ergebnisse, wenn die Klassengrenzen
manuell auf den jeweiligen Benutzer abgestimmt wurden. Um dieses Ergeb-
nis zu verbessern, wird deshalb im zweiten Teil dieses Kapitels die Bewe-
gungsklassifikation mit Hidden Markov Modellen (HMM) untersucht. Dafür
wird ein Datensatz mit zehn Probanden, die 13 verschiedene Bewegungen
mit einem passiven Exoskelett durchführen aufgenommen. Insgesamt wer-
den also 1300 Bewegungsaufnahmen für das Training und zum Testen der
Modelle verwendet. Die Ergebnisse zeigen, dass die 13 Bewegungstypen
bei einer Fenstergröße von 300 ms mit einer Korrektklassifikationsrate von
92,8 % klassifiziert werden können. Teile der Arbeit wurden in Beil u. a.
(2015) und Beil u. a. (2018b) publiziert.
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5.1 Regelungsentwurf basierend auf einem
heuristischen regelbasierten Klassifikator
Der erste Entwurf der Regelung wurde auf dem KIT-EXO-1 getestet und
dafür insgesamt fünf 1D-Kraftsensoren (Force Sensing Resistors , kurz FSR)
in dafür entwickelten 3D-gedruckten Schnittstellen am Ober- und Unter-
schenkel, sowie unter der Fußsohle des Benutzers angebracht. Diese messen
die Interaktionskräfte zwischen Benutzer und Exoskelett an den orthetischen
Riemen (vgl. Abbildung 5.1), bzw. im Schuh. Die Sensoren S1, S2 und
S3 befinden sich über den größten an der Knieflexion beteiligten Muskeln
(M. rectus femoris, M. biceps femoris) und erlauben für den Fall, dass der
Fuß Bodenkontakt hat (Closed Loop) Rückschlüsse auf das am Kniegelenk
wirkende Drehmoment. In dieser Phase erhöht sich das Volumen des Ober-
schenkels aufgrund der Muskelkontraktion. Während der Schwungphase
(Open Loop) ist dies über den Sensor S4 möglich, da die Gliedmaße beim
Schwingen des Beins eine Kraft auf den Sensor ausübt. Zusätzlich detektieren
die Sensoren S5 und S6 Bodenkontakte der Ferse.
Abbildung 5.1: Schnittstelle mit integriertem FSR (links) und Anordnung der Sensoren am
menschlichen Bein (rechts). Verändert aus Beil u. a. (2015), © 2015 IEEE.
Über die gewichtete Summe der Messwerte kann auf das wirkende Drehmo-
ment T am Kniegelenk geschlossen und die Größe FControl berechnet werden.
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Um den Einfluss der Riemenspannung zu verringern, muss der Benutzer
nach jedem Anziehen des Exoskeletts über eine Zeitspanne von 2 s aufrecht
stehen. Der Durchschnittswert der dabei gemessenen Sensorwerte wird bei
der Berechnung von FControl vom aktuellen Messwert am jeweiligen Sen-
sor als Offset subtrahiert. Mit der am Sensor i gemessenen Kraft Si(t) zum
Zeitpunkt t, dem Offset Oi und den Gewichten wi ergibt sich FControl zu:




wi · (Si(t)−Oi). (5.1)
Auf Basis dieser Gleichung ist es möglich, einen PID-Regler (Proportional
Integral Derivative Controller) zu entwerfen, der je nach Betrag und Richtung
von FControl Geschwindigkeitsvorgaben für den Aktuator am Kniegelenk
generiert. Wird als Führungsgröße der Wert 0 vorgegeben ergibt sich damit
eine Nullkraftreglung, die die Differenz der Interaktionskräfte posterior und
anterior des Beins auf einem ähnlichen Niveau hält. Das Exoskelett bildet
also die Bewegungen des Benutzers ab.
Abbildung 5.2: Endlicher Zustandsautomat für den ersten Regelungsentwurfs des KIT-EXO-1
(Beil u. a. 2015, © 2015 IEEE.).
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Ausgehend von diesem Regelungszustand werden im endlichen Zustands-
automaten andere Zustände ausgelöst. Abbildung 5.2 zeigt den Entwurf des
Zustandsautomaten, wobei mit Zero Force Controller der gerade beschrie-
bene Regler bezeichnet wird. Von dort aus ist es möglich in die Zustände
squat down, rise, start walking with right (leg) überzugehen. Für jeden dieser
Zustände wurden im System vordefinierte Trajektorien hinterlegt, die dann
als Führungsgröße für einen Positionsregler verwendet werden. Die Klassen-
grenzen setzen sich aus manuell ermittelten Bedingungen zusammen. Dabei
werden der Winkel des Drehgelenks am Knie, die Werte der Kraftsensoren
S5 sowie S6 und die zeitlichen Ableitungen der Kraftsensoren verwendet.
Abbildung 5.3: Regelungsschema für das KIT-EXO-1 (Beil u. a. 2015, © 2015 IEEE).
Das komplette Regelungsschema zeigt Abbildung 5.3. Je nachdem in wel-
chem Zustand sich der endliche Zustandsautomat befindet, wird entweder
der PID-Controller oder der Trajectory Controller ausgewählt, der die Füh-
rungsgröße für die untere Regelungsebene, also den Motorregler generiert.
Die Schwellwerte für die Klassengrenzen und die Gewichte zur Berechnung
von FControl wurden für einen gesunden Probanden manuell festgelegt. Für
diesen Probanden werden die verschiedenen Bewegungen in Versuchen mit
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einer Genauigkeit von 95 % vom System erkannt. Führt man die gleichen
Experimente allerdings mit anderen untrainierten Probanden durch, sinkt die
Klassifikationsgenauigkeit auf Werte von 20 %. Die manuelle Wahl der Klas-
sengrenzen ist deshalb in einem augmentierenden Exoskelett nur bedingt ziel-
führend. Gleichzeitig hängen auch viele aus der Literatur bekannte Ansätze,
beispielsweise für Regler mit Gangphasenabhängigkeit oder adaptive Oszil-
latoren, von einer Klassifikation des aktuellen Bewegungszustands ab (vgl.
Kapitel 2.5.1). In den nächsten Abschnitten wird deshalb die Entwicklung
eines High-Level-Controllers (HLC) dargestellt, der automatisch Muster
erkennt und so den aktuellen Bewegungstyp mit Hilfe von Kraftsensoren und
inertialen Messeinheiten (IMUs) klassifizieren kann.
5.2 Bewegungsklassifikation mit
Hidden Markov Modellen
Hidden Markov Modelle (HMM) eignen sich gut zur Klassifikation, wenn
die Eingangsdaten als sequentiellen Zeitreihen vorliegen, da sie eine gewisse
Invarianz gegenüber lokalen Zeitdehnungen aufweisen (Bishop 2006). Des-
halb werden sie häufig zur Klassifikation von Ganzkörperbewegungen basie-
rend auf kinematischen Daten eingesetzt (vgl. Yamato u. a. 1992, Inamura
u. a. 2004, Kulic u. a. 2007, oder Mandery 2017). Da es in dieser Arbeit
um die Klassifikation von Zeitreihen geht, werden im Folgenden Notatio-
nen und Benennungen verwendet die sich darauf beziehen. Eine Zeitreihe
der Länge T , die aus Messdaten o1,o2...oT besteht ist eine multidimensio-
nale Beobachtung O. Betrachtet man zunächst eine Markov-Kette erster
Ordnung, hängt die bedingte Wahrscheinlichkeit der Beobachtung oT nur
von der vorhergehenden Beobachtung oT−1 ab (Bishop 2006). Die bedingte
Wahrscheinlichkeit ergibt sich damit zu:
p(ot |o1, . . . ,ot−1) = p(ot |ot−1). (5.2)
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Die Wahrscheinlichkeitsverteilung ergibt sich als Produkt der bedingten
Wahrscheinlichkeiten:





Diese Einschränkung ist allerdings für viele Probleme zu stark, um eine
gute Prädiktion für eine Beobachtung ot+1 zu erhalten. Erlaubt man eine
Vorhersage mit Hilfe der letzten M Beobachtungen ergibt sich eine Markov-
Kette M-ter Ordnung, bei der allerdings auch die Anzahl der Parameter
exponentiell mit M zunimmt (Bishop 2006), so dass dieser Ansatz für große
Werte von M unpraktikabel wird.
Abbildung 5.4: Grafische Darstellung eines HMM nach Bishop (2006), © 2006 Springer Nature.
Jede Beobachtung o (blau) ist Abhängig vom jeweiligen versteckten Zustand z
(rot).
Zur Lösung dieses Problems wurden sogenannte versteckte bzw. latente
Variablen eingeführt, wobei jede Beobachtung ot vom Zustand der versteck-
ten Variable zt abhängt. Die versteckten Variablen bilden dabei eine Markov
Kette erster Ordnung (vgl. Abbildung 5.4).
Die Wahrscheinlichkeitsverteilung für dieses Modell ergibt sich zu:









Eine Eigenschaft dieses Modells ist, dass jedes Paar von Beobachtungen
durch die versteckten Zustände miteinander verknüpft ist. Nach Bishop
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(2006) kann nachgewiesen werden, dass eine prädizierte Wahrscheinlichkeits-
verteilung p(ot+1|o1, . . . ,ot) für die Beobachtung ot+1 von allen vorherigen
Beobachtungen abhängt. Formal lässt sich ein HMM durch fünf Parameter
beschreiben (vgl. Rabiner 1989, Bishop 2006):
• Die Variable N gibt die Anzahl der versteckten Zustände an, wobei der
Wert stark vom zugrundeliegenden Problem abhängt. Generell sind
die Zustände so miteinander verbunden, dass jeder Zustand von jedem
anderen Zustand aus erreicht werden kann. Die individuellen Zustände
werden mit S = S1,S2, . . . ,SN bezeichnet, und ein Zustand zu einem
bestimmten Zeitpunkt t als zt .
• Die Variable M gibt die Anzahl der Beobachtungen für jeden Zustand,
also in diesem Fall, die Anzahl der verwendeten Messwerte an.
• Die MatrixA= ai j beschreibt die Übergangswahrscheinlichkeiten um
vom Zustand Si in Zustand S j zu gelangen wobei gilt:
ai j = p(zt+1 = S j|qt = Si)1≤ i, j ≤ N. (5.5)
Für den Fall, dass alle Zustände miteinander verbunden sind gilt zudem:
ai j > 0 für alle i, j.
• Die Wahrscheinlichkeitsverteilung einer Beobachtung B = b j(k) für
den Zustand j, wobei gilt:
b j(k) = p(vk(t), |zt = S j),1≤ j ≤ N,1≤ k ≤M. (5.6)
Bestehen die Beobachtungen aus Zeitreihen, wie im vorliegenden Fall,
werden hierfür häufig Normalverteilungen gewählt.
• Die initiale Zustandsverteilung pi = pii, wobei gilt:
pii = p(z1 = Si),1≤ i≤ N. (5.7)
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Ein HMM kann vollständig mit den Parametern θ = {A,B,pi} beschrieben
werden, wobei folgend die Notation λθ für ein HMM verwendet wird. In
Rabiner (1989) werden drei Problemstellungen aufgeführt, die in Bezug auf
das Arbeiten mit HMMs wichtig sind:
• Das Evaluation Problem bezieht sich auf eine effiziente Berechnung
der Wahrscheinlichkeit, dass eine Beobachtung O von einem HMM
λθ erzeugt wurde. Dies ist vor allem wichtig, um aus verschiede-
nen Modellen das beste Modell auszuwählen. Dazu wird meist der
Forward-Backward-Algorithmus (Baum u. a. 1967) verwendet, der
eine effiziente Berechnung der Wahrscheinlichkeit ermöglicht. Um die
Wahrscheinlichkeit p(O|HMMk) für eine Beobachtung O mit einer
bestimmten Anzahl von Datenpunkten für den Zeitraum T für das
Modell HMMk zu berechnen, beträgt der Rechenaufwand abhängig
von der Anzahl der Zustände N des Modells nach Rabiner (1989)
2T ·NT . Besteht das Modell also aus N = 5 Zuständen und die Beob-
achtung aus T = 100 Datenpunkten ergeben sich dafür 2 ·100 ·5100 =
1.5 · 1072 Rechenoperationen für ein HMM. Bei Anwendung des
Forward-Backward-Algorithmus müssen dagegen nur N2T Rechen-
operationen durchgeführt werden, was für das obige Beispiel zu 2500
Berechnungen führt.
• Das Decoding Problem befasst sich damit, eine optimale Sequenz
von versteckten Zuständen Z = (z1, . . . ,zt), gegeben eine Sequenz
von BeobachtungenO = (o1, . . . ,ot) und ein Modell λθ zu ermitteln.
Meist wird dabei die Wahrscheinlichkeit p(Z|O,λθ ) maximiert und
dabei beispielsweise der Viterbi Algorithmus verwendet (Viterbi 1967).
• Das Optimization Problem passt die Parameter θ eines Modells dahin-
gehend an, dass für eine Sequenz von BeobachtungenO= (o1, . . . ,ot)
die Wahrscheinlichkeit p(O|λθ ) maximiert wird. Die Lösung des Pro-
blems entspricht also dem Trainieren des Modells und eine effiziente
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Lösung ist mit dem Baum-Welch-Algorithmus (Baum u. a. 1970) mög-
lich, wobei der Algorithmus nur lokale Maxima findet. Mehrfaches
Training eines Modells ist deshalb empfehlenswert.
5.2.1 Sensoranordnung am Exoskelett
Aus der Literatur ist bekannt, dass die Verwendung von IMUs zur Bewe-
gungsklassifikation allgemein gute Ergebnisse erbringt (vgl. Mannini u. a.
2012, Panahandeh u. a. 2013, Mannini u. a. 2014), in Bezug auf Exoskelette
allerdings ein Großteil der ausgeführten Bewegung als Eingang verwendet
werden muss, um gute Ergebnisse zu erreichen. Über IMUs kann aller-
dings nicht die direkte Interaktion zwischen Benutzer und Exoskelett erfasst
werden. Da die Kinematik des Exoskeletts und dessen Regelung die Bewe-
gung des Benutzers beeinflussen können, wird deshalb die Kombination
aus IMUs und über das Bein verteilten 3D-Kraftsensoren zur Klassifikation
des aktuellen Bewegungszustands verwendet. Zu diesem Zweck wird das
in Abbildung 5.5 dargestellte passive Exoskelett für das linke Bein für die
Bewegungsaufnahmen mit den Probanden eingesetzt.
Der Grundaufbau des Systems besteht aus den Strukturteilen und Drehge-
lenken für das Knie- und Sprunggelenk aus dem KIT-EXO-1. Allerdings
werden die Gelenke nicht aktuiert, so dass keine Aktoren oder die dafür
benötigten elektronischen Bauteile vorhanden sind. Die MRS besteht aus
fünf orthetischen Riemen, die das System in Kombination mit den Strukt-
urteilen am Ober- und Unterschenkel des Benutzers fixieren. Der Fuß des
Benutzers ist über einen Sportschuh1 mit dem Exoskelett verbunden. In
die MRS wurden insgesamt sieben 3D-Kraftsensoren2 integriert, um die
Interaktionskräfte zwischen Benutzer und Exoskelett zu erfassen (rot in
Abbildung 5.5a). Die Positionierung orientiert sich an der, in Abschnitt 5.1
vorgestellten Anordnung für das KIT-EXO-1, so dass die Kraftsensoren über
1 Duramo7, Adidas AG, Herzogenaurach
2 OMD-100N, OnRobot A/S, Odense Dänemark
193
5 Regelung und Bewegungsklassifikation mit Kraft- und Lagesensorik
den größten an Bewegungen in der Sagittalebene beteiligten Muskeln liegen.
An jedem Segment ist zudem eine IMU3 angebracht, über die eine Messung
der Linearbeschleunigungen und Orientierung der Rahmenteile möglich ist
(blau in Abbildung 5.5a). Die Daten der Kraftsensoren werden mit einer
Frequenz von 100 Hz an einen Rechner außerhalb des Systems übertragen,
die Übertragungsfrequenz der IMU-Daten beträgt 80 Hz.
(a) Sensoranordnung am Exoskelett
(b) Bewegungsaufnahme
eines Probanden
Abbildung 5.5: Passives Exoskelett mit 3 IMUs und 7 3D-Kraftsensoren zur Datenaufzeichnung
für die Bewegungsklassifikation. Abbildungen verändert aus Beil u. a. (2018b),
© 2018 IEEE.
5.2.2 Modellierung der multimodalen Bewegungsdaten
In dieser Arbeit werden alle Messwerte der gerade beschriebenen Sensoren
verwendet. Der Merkmalsvektor setzt sich also aus den aufgezeichneten
Messwerten aller IMUs und Kraftsensoren zusammen. Die IMUs messen
sowohl die Linearbeschleunigungen entlang des lokalen Koordinatensys-
tems als auch die Orientierung, die über Euler-Winkel repräsentiert wird. Für
jede IMU ergeben sich so sechs Messwerte, für die drei IMUs kombiniert
also 18 Werte im Merkmalsvektor. Über die Kraftsensoren ist eine Messung
der Druck- und Scherkräfte bezogen auf das lokale Koordinatensystem des
3 BNO055, Robert Bosch GmbH, Stuttgart
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Sensors möglich. Insgesamt werden also drei Kraftwerte pro Sensor aufge-
zeichnet, so dass sich für die sieben Sensoren 21 Werte ergeben.
Die Datenübertragung von den IMUs zum Rechner erfolgt mit einer geringe-
ren Frequenz als die Übertragung von den Kraftsensoren. Deshalb werden
die Datenpunkte der IMUs auf die Frequenz von 100 Hz interpoliert und die
Zeitstempel beider Datenströme vereinheitlicht. Der Merkmalsvektor F hat
also eine Dimension von 39, wobei als Eingang für den Klassifikationspro-
zess die Differenz von zwei aufeinanderfolgenden Zeitschritten (Ft −Ft−1)
verwendet wird. Dies soll probandenspezifische Einflüsse, beispielsweise
durch verschiedene Gangstile reduzieren. Zudem ist es nur schwer mög-
lich, die Vorspannung der Riemen mit denen das Exoskelett am Bein des
Benutzers fixiert ist, bei jedem Probanden exakt gleich einzustellen. Dies
führt zu unterschiedlichen Interaktionskräften für jeden Probanden. Durch
die Subtraktion von zwei aufeinanderfolgenden Messwerten sollen diese
Diskrepanzen verringert werden.
5.2.3 Klassifikation
HMMs werden für Klassifikationsprobleme eingesetzt, die aus mehr als
zwei Klassen bestehen, wobei jede Stichprobe nur einer Klasse zugeordnet
werden kann, da alle Klassen disjunkt sind. Deshalb wird für jede Klasse,
also jeden Bewegungstyp, ein HMM trainiert und über einen Klassifikator
die wahrscheinlichste Klasse bestimmt. Die Klassifikation soll online, also
während des Betriebs erfolgen. Deshalb wird der Datenstrom in sich über-
lappende, gleitende Fenster fester Größe unterteilt, also eine feste Anzahl
von Merkmalsvektoren konkateniert. Generell gilt, dass größere Fenster zu
einer besseren Klassifikationsgenauigkeit führen, allerdings die Latenz, also
die Zeit bis zur Klassifikation negativ beeinflussen. Die Werte für die Fens-
tergröße und für die Intervalle zwischen zwei Fenstern sollten so gewählt
werden, dass sich ein guter Kompromiss zwischen Klassifikationsgenauigkeit
und Latenz einstellt.
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Abbildung 5.6: Schematische Darstellung der Bewegungsklassifikation (Beil u. a. 2018b,
© 2018 IEEE).
Beträgt die Fenstergröße beispielsweise 200 ms, wird das erste Fenster
200 ms nach Beginn der Datenaufzeichnung erstellt und enthält dement-
sprechend bei einer Frequenz von 100 Hz die ersten 20 Merkmalsvektoren.
Das zweite Fenster wird nach einer festen Zeit (Window-Step-Time) gene-
riert, die bei der Frequenz von 100 Hz mindestens 10 ms beträgt, da nach
dieser Zeit ein neuer Merkmalsvektor aus den Messwerten gebildet wird. Die
Window-Step-Time wird folgend immer auf 10 ms gesetzt, um möglichst oft
zu Klassifizieren.
Alle HMMs besitzen eine vollständig verbundene Topologie, das heißt, dass
jeder Zustand von jedem anderen Zustand aus erreicht werden kann. Die
MatrixA ist also voll besetzt und die Beobachtungen als multivariate Nor-
malverteilungen mit diagonal besetzten Kovarianzmatrizen modelliert. Abbil-
dung 5.6 verdeutlicht die Klassifikation. Im vorliegenden Problem muss
eine unbekannte Beobachtungssequenz einer endlichen Anzahl von Klassen
(HMMk) zugeordnet werden. Dafür wird die bedingte Wahrscheinlichkeit
p(wn|HMMk) unter jedem HMM, mit dem Forward Algorithmus als log-
Likelihood (logarithmierte Likelihood) berechnet, die im Folgenden kurz als
Likelihood bezeichnet wird. Das Fenster wird demjenigen HMM, also dem
Bewegungstyp zugeordnet, für das sich die höchste Likelihood unter einem
HMM ergibt. Es wird also berechnet, welches HMM am wahrscheinlichs-
ten die Beobachtung erzeugt hätte. Um die Modelle zu trainieren, also das
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Optimization Problem zu lösen, wird der Baum-Welch-Algorithmus verwen-
det. Hierfür müssen zunächst Trainingsdaten mit dem vorher beschriebenen
Exoskelett aufgenommen werden.
5.2.4 Aufnahme von Bewegungsdaten
Um Trainingsdaten zu generieren, führen zehn Probanden 13 verschiedene
Bewegungstypen mit dem Exoskelett aus. Die Bewegungstypen stellen typi-
sche Bewegungsabläufe im Arbeitsalltag dar und gliedern sich in Gang-
bewegungen in der Ebene (Vorwärtslaufen (WF), Rückwärtslaufen (WB),
Linkskurve (TL), Rechtskurve (TR)), Seitwärtsbewegungen in der Ebene (Seit-
schritte links (SL), Seitschritte rechts (SR)), Gangbewegungen nach oben
oder unten (Treppauf laufen (GU), Treppab laufen (GD), Rückwärts Treppab
(GB)), Hinsetzten (SD) bzw. Aufstehen (SU) und Objekt anheben (LO) bzw.
Objekt abstellen (DO). Für die Gangbewegungen nach oben und unten wurde
die in Abbildung 5.5b dargestellte Treppe mit vier Stufen benutzt, bei den
Bewegungen Objekt anheben (LO) bzw. Objekt abstellen (DO) wurde eine
Kiste mit einem Gewicht von 3 kg verwendet.
Die Probanden wählten die Schrittgröße und Ausführungsgeschwindigkeit
der Bewegungen selbst, mussten aber wenn möglich die Bewegung mit dem
linken Bein, also dem Bein an dem das Exoskelett befestigt war beginnen.
Für Bewegungen die stehend ausgeführt wurden (SD, SU, LO, DO), bzw.
Bewegungen nach rechts (TR, SR) galt diese Einschränkung nicht. Zudem
standen die Probanden zu Beginn und am Ende der Aufnahme in aufrechter
Position still.
Insgesamt enthält der Datensatz 1300 Bewegungsaufnahmen, also 100 Auf-
nahmen von jedem Bewegungstyp und besteht damit aus einer höheren
Anzahl an Bewegungstypen als die in Kapitel 2 vorgestellten Ansätze. Da
das Exoskelett nicht auf die Segmentlängen der Probanden skaliert werden
kann, wurden nur Probanden ausgewählt, deren Körpermaße zu den Maßen
des Exoskeletts passen (vgl. Tabelle 5.1). Durch diese Auswahl sollen große
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Ausrichtungsfehler der korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen und
die dadurch entstehenden Interaktionskräfte vermieden werden.
Tabelle 5.1: Körpermaße und Parameter des Ober- und Unterschenkels der Probanden.
Durchschnitt Std. Abw.
Alter 25,10 3,86
Körpergröße [m] 1,73 0,03
Gewicht [kg] 66,00 5,85
BMI [kg/m2] 22,05 1,54
Oberschenkelumfang [cm] 55,20 3,20
Unterschenkelumfang [cm] 36,75 1,31
Oberschenkellänge [cm] 42,80 2,63
Unterschenkellänge [cm] 41,10 2,30
5.2.5 Evaluation
Die Evaluation der Bewegungsklassifikation gliedert sich in drei Schritte.
Zunächst soll die Anzahl der Zustände für die HMMs bestimmt werden,
die für die Anwendung am besten geeignet ist. Im zweiten Schritt wird die
Fenstergröße variiert, um den besten Kompromiss zwischen einer geringen
Latenz und einer möglichst hohen Klassifikationsgenauigkeit zu ermitteln.
Mit den so ermittelten Werten kann zudem geprüft werden, wie gut das
System auf Daten von unbekannten Probanden in einer Leave-One-Out
Validierung generalisiert.
Eine fünffach stratifizierte Kreuzvalidierung stellt sicher, dass der gesamte
Datensatz sowohl zum Training als auch zum Testen verwendet wird. Zur
Bewertung der Ergebnisse kommen zwei Gütemaße, die Korrektklassifika-
tionsrate (accuracy, KKR) und das F1-Maß (F1-Score) zum Einsatz. Jede
Bewegungsklasse kann zunächst isoliert betrachtet und für den Klassifika-
tor die Anzahl der richtig-positiv (rp), richtig-negativ (rn), falsch-positiv
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( fp) und falsch-negativ ( fn) klassifizierten Fenster im Vergleich zu einer




rp+ rn+ fp+ fn
. (5.8)
Die KKR gibt also den Anteil der Fenster an, die korrekt klassifiziert werden
und ist ein sehr intuitives Gütemaß. Da das vorliegende Problem aus 13
Klassen besteht wird die KKR zunächst für jede Klasse einzeln berechnet,
da sich andernfalls ein starkes Ungleichgewicht zwischen richtig-positiv und
falsch-positiv klassifizierten Fenstern einstellen würde, wenn alle Klassen
bis auf Eine ein negatives Ergebnis liefern sollen. Die KKR über alle Klassen
berechnet sich aus dem gewichteten Mittelwert der KKR der einzelnen Klas-
sen, wobei zur Gewichtung die Anzahl der dieser Klasse zugehörigen Fenster
(support) im Vergleich zu Gesamtzahl der getesteten Fenster verwendet wird.
Der F1-Score wird durch Genauigkeit (precision) und Trefferquote (recall)
über das harmonische Mittel dieser beiden Größen definiert (Van Rijsbergen
1979):









Anzahl der verstecken Zustände der HMMs
Das Klassifikationsergebnis ist unter anderem von der Anzahl der Zustände
in den HMMs abhängig. Um den Einfluss der Anzahl der Zustände der
HMMs auf das vorliegende Problem zu untersuchen, wurden HMMs mit
1–20 Zuständen bei einer Fenstergröße von 300 ms mit den Daten von allen
Probanden trainiert. Bei dieser Fenstergröße ergeben sich insgesamt 375.000
Fenster, wobei der Datensatz bei jedem der fünf Durchläufe der fünffach
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stratifizierten Kreuzvalidierung in ca. 300.000 Trainingsdaten und 75.000
Testdaten geteilt wird. Ab acht Zuständen ist die KKR auf einem hohen
Niveau über 90 %, steigt darüber hinaus allerdings noch langsam an. Ab 14
Zuständen oszilliert die KKR um einen Wert von 93 %. In den folgenden
Evaluationen besteht jedes HMM deshalb aus 14 versteckten Zuständen. Zur
Erstellung eines Fensters und zur Berechnung der Likelihood unter allen
HMMs mit dieser Anzahl an Zuständen und einer Fenstergröße von 300 ms
vergehen durchschnittlich 4,49 ms. Maximal werden 4,54 ms für den Prozess
benötigt. Bei einer Window-Step-Time von 10 ms wird also jedes Fenster
sofort klassifiziert.
Vergleich der Klassifikationsergebnisse der beiden Sensormodalitäten
Um die Anzahl der Zustände für die HMMs zu bestimmen wurden die Daten
von beiden Sensormodalitäten, also den IMUs und den Kraftsensoren ver-
wendet. Folgend soll ermittelt werden, ob durch die Kraftsensoren überhaupt
eine Verbesserung der Klassifikationsergebnisse erreicht wird. Wie bereits
in Abschnitt 4.6 beschrieben, können sich bei der Ausführung eines Bewe-
gungstyps aufgrund von benutzerspezifischen Eigenschaften, beispielsweise
dem Anteil des sich über der Muskulatur befindlichen Weichgewebes, unter-
schiedliche Interaktionskräfte zwischen den Probanden ergeben. Dies könnte
die Klassifikationsergebnisse negativ beeinflussen.
In Tabelle 5.2 ist die Genauigkeit, die Trefferquote und der F1-Score für den
Fall, dass nur die Daten der IMUs (IMU), nur die Daten der Kraftsensoren
(KS) oder die Kombination aus IMU- und Kraftsensoren (All) für das Trai-
ning der HMMs und zur Klassifikation verwendet werden, angegeben. Für
jeden der drei Fälle wurde eine fünffach stratifizierte Kreuzvalidierung mit
den Daten von allen zehn Probanden und einer Fenstergröße von 300 ms
durchgeführt, wobei die in der Tabelle angegeben Werte dem Durchschnitt
aus den fünf Durchläufen entspricht.
200
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Die Werte für die Genauigkeit, die Trefferquote und den F1-Score weichen
bei einzelnen Bewegungen stark voneinander ab, wenn nur eine Sensormo-
dalität zum Trainieren und zum Testen der HMMs verwendet werden. Der
Bewegungstyp Aufstehen, der basierend auf den IMUs eine geringe Genauig-
keit von 0,81 und Trefferquote von 0,84 aufweist, hat bei Verwendung der
Kraftsensoren eine hohe Genauigkeit und Trefferquote. Dadurch ergibt sich
für den Fall All eine hohe Genauigkeit, Trefferquote und ein guter F1-Score
(0,95). Dies gilt auch umgekehrt. Der Bewegungstyp Rechtskurve erreicht bei
Verwendung der Kraftsensoren eine sehr geringe Genauigkeit von 0,58, in
Kombination mit den IMUs steigt diese aber auf 0,82. Insgesamt verbessert
sich der F1-Score für jeden Bewegungstypen durch die Verwendung beider
Sensormodalitäten, so dass im Folgenden immer beide Sensormodalitäten
verwendet werden.
Fenstergröße und Latenz
Wie bereits erwähnt, sollte die Klassifikation möglichst schnell und genau
erfolgen. Dies hängt vor allem von der verwendeten Fenstergröße ab. Kür-
zere Fenster ermöglichen eine schnellere, allerdings auch ungenauere Klas-
sifikation als längere Fenster. Die Fenstergröße wurde deshalb zwischen
100–600 ms in Schritten von 100 ms variiert und für jede Fenstergröße eine
fünffach stratifizierte Kreuzvalidierung durchgeführt. Die durch das Trai-
ning erreichten Korrektklassifikationsraten sind in der zweiten Spalte in
Tabelle 5.3 aufgeführt.
Um die in der dritten Spalte von Tabelle 5.3 aufgeführten Latenzen zu berech-
nen, wurden in jeder Bewegungsdatei vor dem Start der Bewegung eine
Sekunde der Wert 0 eingefügt (Zero-Padding). Diese Methode schließt die
Möglichkeit ein, dass eine Bewegung schon richtig klassifiziert wird, wenn
das Fenster nicht vollständig mit realen Sensordaten, z. B. zu Beginn des Klas-
sifikationsprozess gefüllt ist. Gleichzeitig wird ein Bewegungstyp erst dann
als korrekt klassifiziert bewertet, wenn zehn aufeinanderfolgende Fenster
202
5.2 Bewegungsklassifikation mit Hidden Markov Modellen
des Bewegungstyps richtig klassifiziert wurden. Der sich dafür ergebende
Zeitaufwand ist in den Werten für die Latenz enthalten.
Bei dem Vergleich der Ergebnisse wird der Einfluss dieser Bedingung sicht-
bar. Für eine Fenstergröße von 100 ms beträgt die Latenz 273,99 ms und
ist damit deutlich größer als das Fenster selbst. Bei einer Fenstergröße von
600 ms ist die Latenz mit 594,83 ms dagegen geringer als die Fenstergröße
und die Klassifikation ist deutlich genauer. Zudem müssen die Fenster nicht
komplett mit Sensordaten der Bewegung gefüllt sein bis eine Bewegung
richtig klassifiziert wird. Allerdings ist die Fenstergröße von 600 ms für die
Anwendung in augmentierenden Exoskeletten deutlich zu groß.
Tabelle 5.3: Durchschnittliche Werte der Korrektklassifikationsrate, Latenz und Rechenzeit bei
der fünffach stratifizierten Kreuzvalidierung für verschiedene Fenstergrößen.
Fenstergröße [ms] KKR [%] Latenz [ms] ∅Laufzeit [ms]
100 82,92 273,99 2,07
200 89,16 314,28 3,28
300 92,80 368,97 4,49
400 95,00 439,49 6,16
500 96,46 532,31 7,54
600 97,45 594,83 8,90
Stellt man die Latenz und die Genauigkeit den verschiedenen Fenstergrö-
ßen in einer Grafik gegenüber (vgl. Abbildung 5.7) wird ersichtlich, dass
sich bei einer Fenstergröße von 300 ms ein gutes Verhältnis von Latenz zu
Fenstergröße bei einer KKR von 92,8 % ergibt. Die Latenzen für jeden Bewe-
gungstyp bei der Fenstergröße von 300 ms sind in Abbildung 5.8 als schwarze
Balken dargestellt. Neun der 13 Bewegungen werden durchschnittlich nach
einer Zeit zwischen 300 und 400 ms erkannt. Diese Bewegungstypen werden
also im Durchschnitt schon richtig klassifiziert, bevor das Fenster vollständig
mit Sensordaten gefüllt ist. Um die Bewegungstypen Vorwärtslaufen (WF),
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Linkskurve (TL) und Treppe hinunter gehen (GD) zu erkennen, wird eine
Zeit von über 400 ms, bzw. sogar mehr als 500 ms benötigt.
Abbildung 5.7: Vergleich von KKR und Latenz für verschiedene Fenstergrößen (Beil u. a. 2018b,
© 2018 IEEE).
Der Bewegungstyp Treppauf laufen (GU) weist eine sehr geringe Latenz
von 14,57 ms auf. Bei genauerer Betrachtung des Klassifikationsprozesses
fällt auf, dass GU klassifiziert wird, sobald reale Sensordaten im Fenster,
egal von welchem Bewegungstyp, vorhanden sind. Die Likelihoods sind
allerdings für alle HMMs, also alle Bewegungstypen sehr gering. Für GU
ergibt sich ein durchschnittlicher Wert für die Likelihood von −5387 , für
GB, der Bewegung mit der zweithöchsten Likelihood ergibt sich ein Wert von
−7495 Die Wahrscheinlichkeit, dass ein HMM die Beobachtung erzeugt
hätte ist also sehr gering. Allerdings tritt diese Situation nur in den ersten
300 ms nach Beginn der Datenaufzeichnung ein, also bis das erste Fenster
komplett mit Sensordaten gefüllt ist. Wichtiger ist das Verhalten, wenn
sich der Bewegungstyp verändert, der Benutzer also beispielsweise vom
Vorwärtslaufen zum Treppensteigen übergeht. Deshalb werden im nächsten
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Schritt zwei Bewegungstypen miteinander kombiniert, um die Latenz bei
Bewegungsübergängen zu ermitteln.
Abbildung 5.8: Latenz bei kombinierten Bewegungen für eine Fenstergröße von 300 ms
(Beil u. a. 2018b, © 2018 IEEE).
Dazu werden die Messdaten von zwei Bewegungstypen konkateniert, wobei
nur Kombinationen mit der gleichen End- bzw. Startpose zulässig sind. Auf
den Bewegungstyp Hinsetzen kann beispielsweise nur der Bewegungstyp
Aufstehen folgen. Der sich daraus ergebende Datensatz besteht aus 859
Bewegungskombinationen. Die Latenz gibt hier an, wie viel Zeit nach dem
Start der zweiten Bewegung vergangen ist, bis zehn aufeinanderfolgende
Fenster dieser Bewegung richtig klassifiziert werden.
Die Ergebnisse sind in Abbildung 5.8 dargestellt, wobei der Bewegungstyp
die zweite Bewegung der Bewegungskombination angibt. Zum Vergleich
sind in schwarz die Latenzen für Bewegungen zu Beginn des Klassifikati-
onsprozesses dargestellt. Durchschnittlich vergehen 384,23 ms bis zur rich-
tigen Klassifikation, wobei generell ähnliche Latenzen wie zu Beginn des
Klassifikationsprozesses auftreten. Da alle Fenster ausschließlich mit realen
Sensordaten gefüllt sind, ergibt sich nun auch ein realistischer Wert für die
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Bewegung Treppauf laufen (GU) von 338 ms. Die drei Bewegungstypen (TL,
TR, LO) werden mit Latenzen unter 300 ms schneller richtig klassifiziert, als
zu Beginn des Klassifikationsprozess. Dies zeigt, dass auch bei Bewegungs-
übergängen eine richtige Klassifikation möglich ist, wenn die klassifizierten
Fenster nicht vollständig mit Daten dieser Bewegung gefüllt sind. Gleichzei-
tig weist dies auch darauf hin, dass die Latenz für einen Bewegungstyp von
der vorherigen Bewegung abhängt.
Leave-One-Out Validierung
Wie bereits erwähnt, sind kurze Anlege- und Kalibrierungszeiten für aug-
mentierende Exoskelette wichtig. Deshalb soll im letzten Schritt untersucht
werden, inwieweit die trainierten Modelle auf Daten unbekannter Probanden
generalisieren. Das Training der HMMs erfolgt mit den Daten von neun
Probanden, unter Verwendung der zuvor gewählten Anzahl der Zustände
(14) und Fenstergröße (300 ms). Die Modelle werden dann mit den Daten
des zehnten, nicht für das Training verwendeten Probanden getestet, also
eine Leave-One-Out Validierung durchgeführt. In Tabelle 5.4 sind die dabei
erzielten Ergebnisse aufgeführt. Die erste Spalte gibt den Probanden an,
dessen Daten nicht Teil der Trainingsmenge sind. In der zweiten Spalte wird
das Ergebnis der fünffach stratifizierten Kreuzvalidierung dargestellt, wenn
die Modelle mit den in der Trainingsmenge enthaltenden Probandendaten
getestet werden (KV-KKR). Die Testergebnisse des verbleibenden Probanden
sind in der dritten Spalte aufgeführt (LO-KKR).
Die durchschnittliche KKR beträgt 93,15 %, wenn die fünffach stratifizierte
Kreuzvalidierung mit den Daten der bekannten Probanden durchgeführt wird.
Beim Test mit den Daten des verbliebenen Probanden sinkt die KKR auf
durchschnittlich 84,46 %. Gleichzeitig ergibt sich eine deutlich höhere Stan-
dartabweichung von 3,33. Für die Daten von manchen Probanden liefern die
Modelle also deutlich höhere KKR (maximal 88,76 % bei Proband 1) als für
andere (minimal 79,82 % bei Proband 8). Mögliche Erklärungen hierfür sind
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die individuellen Bewegungsstile der einzelnen Probanden und die schlechte
kinematische Kompatibilität des Exoskeletts, die sich auf die Messwerte
von beiden Sensormodalitäten auswirken. Passt das Exoskelett nicht auf den
individuellen Aufbau des Muskel-Skelett-Systems, kann dies zu Einschrän-
kungen der Beweglichkeit und damit zu veränderten Gelenkwinkeln und
erhöhten Interaktionskräften während den Bewegungen führen.
Tabelle 5.4: Ergebnisse der Leave-One-Out Validierung.












Std. Abw. 0,37 3,33
5.3 Zusammenfassung und Diskussion
Die Ergebnisse zeigen, dass sich der aktuelle Bewegungszustand durch die
Verwendung von HMMs deutlich genauer klassifizieren lässt als mit manuell
festgelegten Klassengrenzen in einem endlichen Zustandsautomaten. Gleich-
zeitig führt die Verwendung von zwei verschiedenen Sensormodalitäten
zu einer Verbesserung des F1-Score und der KKR. Bei Bewegungstypen,
die mit IMUs nur schlecht klassifiziert werden können, verbessert sich die
Klassifikation durch die Kraftsensoren und umgekehrt.
Insgesamt kann mit dem Ansatz eine hohe Anzahl von verschiedenen
Bewegungstypen mit einer ausschließlich am Exoskelett angebrachten
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Sensoranordnung klassifiziert werden. Eine weitere Verbesserung der Ergeb-
nisse könnte durch die Verwendung von abgeleiteten Merkmalen, beispiels-
weise einer gewichteten Summe der Interaktionskräfte, erreicht werden.
Gleichzeitig würde dies auch die Größe des Merkmalsvektors reduzieren
und damit die zum Training der HMMs benötigte Zeit verringern. Über eine
systematische Kombination von verschiedenen Merkmalen (Mandery u. a.
2016) könnte zudem die Anzahl der am Exoskelett angebrachten Sensoren
verringert werden. Tabelle 5.5 vergleicht die Ergebnisse der hier vorgestellten
Bewegungsklassifikation mit den Ansätzen aus der Literatur. Bei vergleich-
barer KKR ist es möglich eine deutlich höhere Anzahl an Bewegungstypen
(Klassen) zu klassifizieren, wobei die Latenz mit 368 ms unterhalb der in
Kapitel 3 definierten Anforderung von maximal 400 ms liegt. Der Einsatz
von 3D-Kraftsensoren an der Mensch-Roboter-Schnittstelle in Kombination
mit inertialen Messeinheiten stellt damit eine gute Basis dar, um darauf
aufbauend eine mittlere Regelungsebene zu entwerfen.
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6 Zusammenfassung und Ausblick
Das Ziel der vorliegenden Arbeit bestand in der Entwicklung von kinematisch
kompatiblen Gelenkmechanismen für Exoskelette der unteren Extremitäten,
deren Evaluierung in kinematischen Simulationen und Experimenten, sowie
der Klassifikation des aktuellen Bewegungszustands des Benutzers mit einer
im Exoskelett integrierten Sensoranordnung. Grundlage für die Entwick-
lung der Gelenkmechanismen ist der anatomische Aufbau der menschlichen
Gelenke. Die Gelenkmechanismen wurden in einer kinematischen Simulation
an anatomisch korrekte Modelle der menschlichen Gelenke gekoppelt, um
geometrische Parameter der Konstruktion zu optimieren und mit aus der Lite-
ratur bekannten Systemen zu vergleichen. Basierend auf diesen Ergebnissen
erfolgte der Aufbau von Prototypen, die mit einer auf den Interaktionskräften
basierenden Metrik experimentell evaluiert wurden. Die dabei eingesetzten
3D-Kraftsensoren befinden sich an der Mensch-Roboter-Schnittstelle, um
die durch eine Bewegung auf das System induzierten Scher- und Druckkräfte
zu erfassen. Erweitert man diese Sensoranordnung um drei inertiale Messein-
heiten, ist zudem eine Klassifikation von 13 verschiedenen Bewegungstypen
über Hidden Markov Modelle möglich. In den folgenden Abschnitten wer-
den die Beiträge dieser Arbeit kurz zusammengefasst und ein Ausblick auf
mögliche zukünftige Forschungsarbeiten gegeben.
6.1 Wissenschaftliche Beiträge der Arbeit
Im Rahmen dieser Arbeit wurden folgende wissenschaftlichen Beiträge
geleistet:
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Entwicklung von kinematisch kompatiblen Gelenkmechanismen für
die Gelenke der unteren Extremitäten Um den Anforderungen an aug-
mentierende Exoskelette gerecht zu werden müssen die Gelenkmechanismen
eine gute kinematische Kompatibilität aufweisen, aktuierbar sein, Alltags-
bewegungen ohne Einschränkungen ermöglichen und dabei so kompakt
aufgebaut werden, dass ein mit den Mechanismen konstruiertes zweibei-
niges Exoskelett vom 5 bis 95 Perzentil der deutschen Bevölkerung getra-
gen werden kann. Um diese konkurrierenden Anforderungen zu erfüllen
und eine effiziente Entwicklung zu gewährleisten, wurden die Entwürfe in
einer kinematischen Simulation mit einem anatomisch korrekten Modell des
menschlichen Gelenks gekoppelt. Dies ermöglicht eine erste Überprüfung
der Funktionalität, die Optimierung der kinematischen Kette und den Ver-
gleich mit aus der Literatur bekannten Gelenkmechanismen. Grundlage für
die Entwicklung ist die Biomechanik der menschlichen Gelenke und eine
Analyse von 828 Bewegungen aus der KIT Whole-Body Human Motion Data-
base, um den tatsächlich genutzten Bewegungsraum während alltäglichen
Bewegungen zu bestimmen.
Der resultierende Gelenkmechanismus für das Hüftgelenk besteht aus fünf
Dreh-, drei Schub- und einem Kugelgelenk. Diese Anordnung ermöglicht
eine automatische Ausrichtung auf das menschliche Gelenkrotationszentrum,
passt sich dabei an interindividuelle Körperparameter an und ermöglicht
eine Unterstützung von Abduktions-/Adduktionsbewegungen bzw. Flexions-
/ Extensionsbewegungen über zwei Aktuatoren. In der Simulation konnte
zudem gezeigt werden, dass sich durch die Deaktivierung eines Gelenks
in der vorgeschlagenen kinematischen Kette Ausrichtungsfehler der kor-
respondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen ergeben. Gleichzeitig ist es
möglich, die Länge der kinematischen Kette mit einem Optimierungsver-
fahren um 17,1 % im Vergleich zu den manuell gewählten Segmentlängen
zu verkürzen und auf verschiedene Körpergrößen zu optimieren. Aufgrund
der kompakten Bauweise bleibt die maximale mechanische Belastung der
Bauteile bei Drehmomenten von bis zu 48 Nm in einem unkritischen Bereich.
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Der Gelenkmechanismus erfüllt damit die an ihn gestellten Anforderungen
hinsichtlich der Beweglichkeit, der Aktuierbarkeit und der Ausrichtung der
korrespondierenden Mensch-Exoskelett-Achsen.
Die Erweiterung des aus der Literatur bekannten Wälzkontaktgelenks um
zwei Bewegungsfreiheitsgrade ermöglicht dessen Verwendung als Knie-
und Sprunggelenk in augmentierenden Exoskeletten. Das Gelenk bildet
neben den drei Bewegungsfreiheitsgraden der menschlichen Gelenke auch
die Verschiebung des Gelenkrotationszentrums ab und besitzt dabei einen
geringen Bauraum. Die geometrische Form der Wälzkörper wurde in der
kinematischen Simulation so optimiert, dass das Gelenk verglichen mit den
Gelenkmechanismen aus der Literatur eine gute kinematische Kompatibi-
lität während eines Doppelschritts aufweist. Zur technischen Umsetzung
des Gelenks werden die beiden Wälzkörper über Stahlseile miteinander
verbunden, um den durch die Aktuierung mit dem Linearaktuator aus dem
KIT-EXO-1 entstehenden mechanischen Belastungen stand zu halten.
Die Gelenkmechanismen wurden zudem in einen Entwurf für ein zweibei-
niges Exoskelett integriert, das damit drei kinematisch kompatible, aktu-
ierte Gelenkmechanismen besitzt und auf benutzerspezifische Parameter,
z.B. Körpergrößen zwischen 1,54 und 1,86 m, skalierbar ist. In die Mensch-
Roboter-Schnittstellen sind 3D-Kraftsensoren integriert, die zur experimentel-
len Evaluation der Gelenkmechanismen und zur Klassifikation des aktuellen
Bewegungszustands verwendet werden.
Metrik zur Bestimmung der kinematischen Kompatibilität Im ersten
Teil der Arbeit wurde die kinematische Kompatibilität der Gelenkmechanis-
men ausschließlich in der kinematischen Simulation evaluiert. Effekte wie
Weichgewebeverformung, anatomische Besonderheiten oder der Gangstil
des Probanden können in der Simulation nur mit großem Aufwand abge-
bildet werden. Im zweiten Teil erfolgt deshalb die experimentelle Evaluie-
rung der Gelenkmechanismen. Die dafür entwickelten Prototypen verfügen
über 3D-Kraftsensoren an den Mensch-Roboter-Schnittstellen, um die dort
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auftretenden Interaktionskräfte während der Bewegung zu bestimmen. Eine
basierend auf den Kräften definierte Metrik erlaubt Aussagen über den zu
erwartenden Tragekomfort und die Verschiebungen des Exoskeletts relativ
zum menschlichen Bein. Im ersten Teil der Metrik wird der maximal während
der Bewegung auftretende Betrag der Interaktionskräfte mit dem Pressure
Pain Threshold ins Verhältnis gesetzt, im zweiten Teil die Verhältnisse der
Scherkräfte zur Druckkraft an jedem Sensor gebildet.
In den Experimenten führten sechs Probanden jeweils sechs verschiedene
Bewegungstypen aus, wobei jeder Gelenkmechanismus einzeln betrachtet
wurde. Zudem war es möglich, die mechanische Konfiguration an den Pro-
totypen zu verändern, um die Experimente mit den mechanischen Konfigu-
rationen, die bereits in der Simulation betrachtet wurden durchzuführen. In
den Prototypen für das Knie- und Sprunggelenk konnte das Wälzkontaktge-
lenk durch ein Drehgelenk ersetzt werden. Die mechanische Konfiguration
des Exoskeletts für das Hüftgelenk konnte durch das Deaktivieren einzelner
Gelenke verändert werden. Insgesamt wurden 1344 Bewegungsaufnahmen
mit den verschiedenen mechanischen Konfigurationen für die Berechnung
der Metriken verwendet.
Die Auswertung der gemessenen Kräfte zeigt, dass sich für die vorgeschlage-
nen Gelenkmechanismen geringere Interaktionskräfte zwischen dem Exoske-
lett und dem menschlichen Bein ergeben als für restriktivere mechanische
Konfigurationen. Dies spiegelt sich auch in der Werten der Metrik für die ein-
zelnen Gelenkmechanismen und dem subjektiven Empfinden der Probanden
wieder. Für den vorgeschlagenen Gelenkmechanismus des Hüftgelenks ver-
bessert sich die kinematische Kompatibilität nach der Metrik relativ zu einer
mechanischen Konfiguration mit fünf Gelenken um 60 %. Das Wälzkontakt-
gelenk am Knie- und Sprunggelenk im Exoskelett erbringt eine Verbesserung
von 22 % bzw. 32 % relativ zu einem Drehgelenk. Gleichzeitig weisen die
Ergebnisse aus den Experimenten die gleiche Tendenz wie die Simulationser-
gebnisse auf, d.h. dass mechanische Konfigurationen, die nach der Simulation
die beste kinematische Kompatibilität aufweisen auch die besten Ergebnisse
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nach der Metrik erbringen und umgekehrt. Allerdings besitzt beispielsweise
das am Sprunggelenk eingesetzte Wälzkontaktgelenk in der Simulation eine
um 67 % bessere kinematische Kompatibilität als ein Drehgelenk, in den
Experimenten ergibt sich aber nur eine Verbesserung um 32 %. Dieses Ergeb-
nis verdeutlicht den Einfluss der zuvor beschriebenen Effekte, die nur schwer
Simuliert werden können.
Regelung und Bewegungsklassifikation basierend auf Kraft-
und Lagesensorik Im dritten Teil der Arbeit wurde untersucht, inwieweit
mit der zuvor verwendeten kraftbasierten Sensoranordnung eine Klassifika-
tion des aktuellen Bewegungszustands möglich ist. In die Mensch-Roboter-
Schnitt-stelle eines passiven Exoskeletts wurden dafür sieben Kraftsensoren
integriert und pro Beinsegment eine inertiale Messeinheit am Exoskelett
angebracht. Eine Unterteilung des Datenstroms in sich überlappende Fenster
ermöglicht eine Online-Klassifikation mit Hidden Markov Modellen (HMM),
wobei für jeden Bewegungstyp ein HMM trainiert und das zu klassifizierende
Fenster dem HMM, bzw. dem Bewegungstyp zugeordnet wird, für das sich
die höchste log-Likelihood unter einem HMM ergibt.
Um Trainingsdaten für die Klassifikation zu sammeln, führten zehn Proban-
den jeweils 13 verschiedene Bewegungstypen mehrmals mit einem passiven
Exoskelett aus, so dass der Datensatz aus insgesamt 1300 Bewegungsauf-
nahmen besteht. Zur Validierung wurden die HMMs mit verschiedenen
Sensorkombinationen, Fenstergrößen, Zuständen und Kombinationen aus
Bewegungstypen in einer fünffach stratifizierten Kreuzvalidierung mit den
Daten von allen Probanden trainiert und getestet. Werden die Daten von
allen Sensoren bei der Klassifikation verwendet, ergibt sich eine Korrekt-
klassifikationsrate von 93,2 % bei einer Latenz von 368 ms. Über eine Leave
One Out Validierung wurde zudem ermittelt, wie gut die Methode auf Daten
von unbekannten Probanden generalisiert, wobei sich eine durchschnittliche
Korrektklassifikationsrate von 84,46 % ergibt.
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6.2 Diskussion und Ausblick
Im Rahmen dieser Arbeit wurden neuartige Gelenkmechanismen für Exoske-
lette der unteren Extremitäten entwickelt und in ein zweibeiniges Exoskelett
integriert. Zudem fand eine experimentelle Evaluierung der Gelenkmechanis-
men über eine dafür entwickelte Metrik basierend auf den Interaktionskräften
zwischen Mensch und Exoskelett statt. Im dritten Teil der Arbeit wurden
diese Kraftsensoren in Kombination mit inertialen Messeinheiten zudem
für die Klassifikation des aktuellen Bewegungszustands mit Hidden Markov
Modellen verwendet. Für zukünftige Forschungsarbeiten ergeben sich für
jeden der drei Teile zahlreiche weiterführende Fragestellungen und Ansätze
für eine Weiterentwicklung. Diese sollen folgend kurz diskutiert werden.
Das in Kapitel 4 vorgestellte zweibeinige Exoskelett stellt nach Wissen des
Autors das bisher einzige Exoskelett für die unteren Extremitäten dar, das
über drei kinematisch kompatible Gelenkmechanismen verfügt. Die in der
Arbeit vorgestellten Teile, also der mechanische Aufbau des Exoskeletts und
eine auf der Bewegungsklassifikation basierende Regelung, sollten zudem
in einen aktuierten Prototyp umgesetzt werden. Durch die Verwendung von
Halbkugeln als Wälzkörper wurde das aus der Literatur bekannte Wälzkon-
taktgelenk von einem auf drei Bewegungsfreiheitsgrade erweitert und damit
ein Einsatz in Exoskeletten für das Knie- bzw. Sprunggelenk möglich. Durch
die Optimierung der Kugelradien ergibt sich eine gute kinematische Kompa-
tibilität zum Benutzer bei gleichzeitig geringem Bauraum und Komplexität
der kinematischen Kette. Um die Sicherheit für den Benutzer zu erhöhen
müssen mechanische Gelenkanschläge, beispielsweise über die Ausformung
der Wälzkontaktkörper, in die Gelenke integriert werden. Zudem ist eine
automatische Ausrichtung der Gelenkachsen auf das Gelenkrotationszentrum
von verschiedenen Benutzern derzeit noch nicht möglich. Dies könnte in
zukünftigen Arbeiten durch eine serielle Anordnung von mehreren Wälz-
kontaktgelenken, die weiterhin durch zwei Stahlseile miteinander verbunden
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sind erreicht werden. Durch eine elliptische Form der Wälzkörper würde sich
zudem die Steifigkeit des Gelenks abhängig vom Flexionswinkel verändern.
Für die zur experimentellen Evaluation der Gelenkmechanismen entwickelte
Metrik ergeben sich ebenfalls weitere Forschungsfragen. Bisher wurde jedes
Gelenk einzeln betrachtet und damit die Interaktion der einzelnen Gelenkme-
chanismen untereinander am Exoskelett vernachlässigt. Weitere Experimente
mit dem in Abbildung 4.46a dargestellten zweibeinigen Exoskelett könnten
zeigen, ob sich die Ergebnisse für die einzelnen Mechanismen auch für das
zweibeinige Exoskelett bestätigen. Zudem stellt sich die Frage, wie die Aktu-
ierung das Trageverhalten und damit die Metrik beeinflusst, da der Aktuator
zusätzliche Kräfte über die Mensch-Roboter-Schnittstelle auf das menschli-
che Bein einleitet. Um dies zu ermitteln müssen neue Experimente mit einem
aktuierten Exoskelett entworfen und durchgeführt werden.
Durch die Erfassung der Interaktionskräfte zwischen dem Exoskelett und
dem Benutzer in Kombination mit inertialen Messeinheiten ist eine Bewe-
gungsklassifikation von 13 Bewegungstypen möglich. Eine Beobachtung
wird demjenigen HMM zugeordnet für das sich die höchste log-Likelihood
unter dem HMM ergibt. Dieser Ansatz berücksichtigt allerdings nicht wie
hoch die Wahrscheinlichkeit ist, dass die aktuelle Beobachtung von einem
HMM erzeugt wurde. Eine Klassifikation wird also immer vorgenommen,
auch wenn sich eine sehr geringe log-Likelihood unter allen HMMs ergibt.
Zudem existiert derzeit kein Bewegungstyp für das Stehen, bei dem der
Benutzer also keine Lokomotionsbewegung ausführt. Durch das Einführen
eines Schwellwerts, den die log-Likelihood für eine Klassifikation überstei-




A Anatomische Abbildungen der
unteren Extremität
Abbildung A.1: Darstellung eines technischen Kugelgelenks und des menschlichen Hüftgelenks
(nach Neumann 2013).
(a) Sagittalebene (b) Frontalebene (c) Transversalebene
Abbildung A.2: Kinematische und kinetische Daten während eines Doppelschritts am Hüftge-
lenk (nach Neumann 2013).
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A Anatomische Abbildungen der unteren Extremität
Abbildung A.3: Artikulierende Knochen und Kondylen des Kniegelenks. An den drei Verbin-
dungsstellen zwischen den Knochen entstehen drei Gelenke die Ober- und
Unterschenkel miteinander verbinden (nach Schünke 2009).
(a) Sagittalebene (b) Frontalebene (c) Transversalebene
Abbildung A.4: Kinematische und kinetische Daten während eines Doppelschritts am Kniege-
lenk (nach Neumann 2013).
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A Anatomische Abbildungen der unteren Extremität
(a) Translation in Richtung S1 (b) Translation in Richtung S2
(c) Translation in Richtung S3
Abbildung A.5: Translation entlang der anatomischen Achsen des Kniegelenks während eines
Doppelschritts (Lafortune u. a. 1992, © 1992 Elsevier Science LTD).
Abbildung A.6: Kinematisches Ersatzmodell des Kniegelenks (Grood u. a. 1983, © 1983
ASME).
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A Anatomische Abbildungen der unteren Extremität
Abbildung A.7: Artikulierende Knochen und Kondylen des Fußgelenks (nach Schünke 2009).
(a) Sagittalebene (b) Frontalebene (c) Transversalebene
Abbildung A.8: Kinematische und kinetische Daten während eines Doppelschritts am Sprung-
gelenk (nach Neumann 2013).
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B Abbildung und Tabellen zur
Bestimmung der Anforderungen
Abbildung B.1: Segmentlängen abhängig von der Körpergröße (Winter 2009, ©2009 Wiley
Books).
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B Abbildung und Tabellen zur Bestimmung der Anforderungen
Tabelle B.2: Maximale Gelenkwinkel und -translationen am Hüftgelenk bei verschiedenen
Lokomotionsbewegungen.
Hüftgelenk
Bewegungstyp Ab/Ad[◦] IR/AR[◦] F/E[◦]
Vorwärtslaufen schnell 12,3/8,83 6,27/7,76 48,4/14,8
Vorwärtslaufen frei 9,45/6,70 7,69/8,67 40,3/10,4
Vorwärtslaufen langsam 11,9/6,22 4,85/6,01 36,2/9,74
Rückwärtslaufen 6,92/5,54 3,24/3,89 43,4/1,25
Linkskurve 11,3/7,95 8,61/13,6 41,7/6,87
Rechtskurve 10,4/8,13 8,40/10,3 45,7/8,05
Aufwärts 13,4/7,49 8,84/10,9 70,1/3,24
Abwärts 12,5/6,30 10,5/11,3 45,9/2,87
M/L*[mm] A/P*[mm] P/D*[mm]
Vorwärtslaufen schnell 0 0 0
Vorwärtslaufen frei 0 0 0
Vorwärtslaufen langsam 0 0 0
Rückwärtslaufen 0 0 0
Linkskurve 0 0 0
Rechtskurve 0 0 0
Aufwärts 0 0 0
Abwärts 0 0 0
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Tabelle B.3: Maximale Gelenkwinkel und -translationen am Kniegelenk bei verschiedenen
Lokomotionsbewegungen.
Kniegelenk
Bewegungstyp Ab/Ad[◦] IR/AR[◦] F/E[◦]
Vorwärtslaufen schnell −0,5/4,42 14,1/−2,2 72,7/−5,7
Vorwärtslaufen frei −0,8/4,43 13,9/−3,4 68,9/−6,1
Vorwärtslaufen langsam −0,5/4,41 13,3/−2,2 61,5/−4,1
Rückwärtslaufen −0,8/4,26 12,8/−3,1 57,5/−7,4
Linkskurve −0,8/4,43 13,8/−1,2 68,7/−4,2
Rechtskurve −0,8/4,43 13,9/−1,3 71,1/−4,0
Aufwärts −1,7/4,42 15,1/−0,9 106/−6,2
Abwärts −0,1/4,42 15,0/−0,8 99,6/−1,8
M/L*[mm] A/P*[mm] P/D*[mm]
Vorwärtslaufen schnell 0 −0,8/11,9 −0,4/11,1
Vorwärtslaufen frei 0 −1,3/11,1 −0,7/10,1
Vorwärtslaufen langsam 0 −0,8/9,72 −0,4/8,44
Rückwärtslaufen 0 −1,2/8,86 −0,7/7,45
Linkskurve 0 −1,3/10,8 −0,7/9,75
Rechtskurve 0 −1,3/11,6 −0,8/10,8
Aufwärts 0 −0,8/18,9 −0,5/21,5
Abwärts 0 −0,8/17,5 −0,4/19,3
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Tabelle B.4: Maximale Gelenkwinkel und -translationen am Sprunggelenk bei verschiedenen
Lokomotionsbewegungen.
Sprunggelenk
Bewegungstyp Ab/Ad[◦] IR/AR[◦] F/E[◦]
Vorwärtslaufen schnell 3,49/3,46 0,44/5,03 15,3/26,1
Vorwärtslaufen frei 3,33/3,25 0,44/3,72 13,0/24,4
Vorwärtslaufen langsam 3,43/3,07 0,44/4,01 12,4/28,2
Rückwärtslaufen 2,82/2,50 0,44/2,32 14,7/19,2
Linkskurve 3,36/3,09 0,44/4,29 13,2/24,5
Rechtskurve 3,35/3,59 0,44/3,29 13,9/24,4
Aufwärts 3,35/4,53 0,39/4,61 16,4/25,6
Abwärts 3,68/9,58 0,41/9,38 27,6/29,1
M/L*[mm] A/P*[mm] P/D*[mm]
Vorwärtslaufen schnell 0,68/0,02 0,03/1,67 0,51/0,64
Vorwärtslaufen frei 0,63/0,02 0,03/1,48 0,66/0,58
Vorwärtslaufen langsam 0,58/0,03 0,04/1,49 0,64/0,57
Rückwärtslaufen 0,59/0,02 0,03/1,20 0,42/0,53
Linkskurve 0,64/0,02 0,03/1,53 0,61/0,60
Rechtskurve 0,66/0,02 0,03/1,48 0,67/0,59
Aufwärts 0,87/0,04 0,06/1,80 0,69/0,63
Abwärts 2,02/0,03 0,05/3,99 0,78/1,30
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Abbildung D.1: Datenblatt des beim 3D-Drucken verwendeten ABS.
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D Datenblätter




A/A Abduktion / Adduktion
B Basis bzw. Anfang der kinematischen Kette
ESag Ebene parallel zur Sagittalebene
EEG Elektroenzephalografie
EMG Elektromyographie
EP Pose des Exoskeletts
F Zielfunktion für die Optimierung der Hüfte
Fkin Funktion für die kinematische Kompatibilität
F/E Flexion / Extension
FSR Force Sensing Resistor (1D- Kraftsensor)
GA Genetischer Algorithmus
GPS Generalized Pattern Search-Optimierungsverfahen
GRZ Gelenkrotationszentrum
HLC High-Level Controller
HMM Hidden Markov Model
IMU Inertiale Messeinheit
IP Initialposition des Wälzkontaktgelenks





KSag Sagittalebene durch das Kniegelenk
K Zielfunktion für die Optimierung am Knie- und Sprunggelenk
LLC Low-Level Controller
MK Mechanische Konfiguration
Mx,y,z Ausrichtungsfehler des Wälzkontaktgelenks
M Metrik für die kinematische Kompatibilität
MLC Mid-Level Controller
MMM Master Motor Map
MRS Mensch-Roboter-Schnittstelle
OE Orientierungsfehler
Pre f ,x,y,z Referenztrajektorie für das Exoskelett
PPT Pressure Pain Threshold
RCJ Wälzkontaktgelenk, engl. Rolling Contact Joint
SSag Sagittalebene durch das Sprunggelenk
S Segment im Gelenkmechanimus
SA Simulated Annealing Optimierungsverfahren
SHR Screw Home Rotation
StS Stahlseil
TE Positionsfehler
ZP Zielpose für die inverse Kinematik
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